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vRE´SUME´
Ce me´moire porte sur les coupleurs en fibres a` double gaine. Les fibres a` double gaine sont
une technologie prometteuse pour l’endoscopie a` fibre unique. Leur gaine double permet plu-
sieurs modes d’illumination de l’e´chantillon et de collection de la lumie`re re´trodiffuse´e par
l’e´chantillon. La fabrication d’un coupleur achromatique passif en fibre a` double gaine y est
explique´e. Ce coupleur est obtenu par fusion et e´tirage de deux fibres a` double gaine. Le cœur
de la fibre est unimodal pour l’utilisation dans l’infrarouge proche (son diame`tre est de 9 mi-
crons et son ouverture nume´rique de 0,12). La gaine interne est multimodale (son diame`tre
est de 105 microns et son ouverture nume´rique de 0,20). La lumie`re guide´e par le cœur est
transmise a` 95 % dans une des branches du coupleur alors que le signal guide´ par la gaine
interne est statistiquement se´pare´ dans les deux branches (40 % est transfe´re´ vers la seconde
fibre du coupleur). En premier lieu, ce coupleur permet d’obtenir simultane´ment des images
a` partir des signaux unimodal et multimodal de 384 × 384 pixels en temps re´el (26 images
par secondes) en utilisant un laser a` balayage en longueur d’onde a` 1310 ± 40 nm. En com-
paraison avec un montage traditionnel utilisant une lame se´paratrice, ce coupleur augmente
le signal unimodal confocal de´tecte´ par un facteur 4 et le signal multimodal grand-champ par
un facteur 2. Aussi, ce coupleur est plus robuste car moins sensible aux de´salignements dus
aux vibrations et aux transports que le montage utilisant une lame se´paratrice en propaga-
tion libre. Le signal multimodal a un contraste de tavelure (speckle) re´duit par un facteur 5.
De plus, en utilisant un interfe´rome`tre de Mach-Zehnder dans le circuit unimodal, une re-
construction du profil tridimensionnel de l’e´chantillon est possible. En superposant le signal
de re´flectance multimodal avec le profil tridimensionnel de l’e´chantillon une reconstruction
ste´re´oscopique est obtenue.
Finalement, ce coupleur a e´te´ adapte´ a` l’endomicroscopie confocale en effilant la fibre a`
l’entre´e du bras d’imagerie dans le but de re´duire l’aire de collection multimodale. Cette
fibre effile´e a` double gaine intrinse`quement achromatique est compatible avec le coupleur en
fibre a` double gaine et permet plusieurs modes d’illumination et de de´tection selon le Ratio
Inverse d’Effilage (RIE). En choisissant le bon RIE, la re´ponse impulsionnelle d’un microscope
confocal a` encodage spectral peut eˆtre optimise´e selon que l’on privile´gie la re´solution axiale,
le rapport signal sur bruit ou la re´duction du contraste de tavelure. En comparaison avec le
signal unimodal, le signal multimodal a montre´ une re´duction du contraste de tavelure par un
facteur 3, une augmentation du signal par un facteur 5,5 tandis que le sectionnement optique
a e´te´ augmente´ que d’un facteur 1,7.
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ABSTRACT
Double-Clad Fibres (DCFs) are a promising technology for single fibre endoscopy as their two
claddings enable different injection/collection modes. The fabrication of a passive achromatic
Double-Clad Fibre Coupler (DCFC) is explained and demonstrated in this master’s thesis.
Its application to Spectrally Encoded Endoscopy (SEE) is shown in a spectrally encoded
benchtop setup. This coupler is obtained by fusing and tapering two DCFs. The core of
the DCF is Single-Mode (SM) in the near infrared (9 microns diameter, NA = 0.12) and the
inner cladding is Multimode (MM) (105 micron diameter, NA = 0.20). The fundamental
mode is kept in the same branch of the coupler (same fibre) (transmission of 95 %) while
the inner cladding modes are statistically separated in each branch (40 % is transmitted
in the other fibre). First, this coupler is used to obtain simultaneously SM and MM SEE
384×384 images in real time (26 fps) with a rapidly wavelength swept laser at 1310 ± 40 nm.
In comparison with a traditional beam-splitter approach, the coupler increases the collected
confocal SM signal by a factor 4 and the wide-field MM signal by a factor 2. Additionally,
the DCFC is less sensitive to misalignments due to vibrations and transportation than the
free space beam-splitter approach. The MM signal has a speckle contrast 4.6 times lower
than the confocal SM signal. Also, using an all-fibre Mach-Zehnder interferometer in the SM
path, a stereoscopic reconstruction equivalent have been obtained by superimposing the MM
reflectance signal with the interferometric 3D reconstruction.
Moreover, a Double-Clad Tapered Fibre (DCTF) for confocal endomicroscopy is demon-
strated. This inherently achromatic DCTF, compatible with the DCFC, allows many injec-
tion/collection modes depending on the final Inverse Taper Ratio (ITR). The point spread
function of a spectrally encoded confocal microscope is optimized with the proper ITR. Com-
pared to the SM signal, the MM signal showed a 3 times reduction in speckle contrast and a
5.5 times increase in signal collection while only increasing the optical sectioning by a factor
of 1.7.
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1INTRODUCTION
L’endoscopie est une technique d’imagerie biome´dicale qui permet d’exposer diffe´rents or-
ganes internes a` la vue des cliniciens sans ne´cessiter de chirurgie exploratoire. Ses domaines
d’application sont nombreux et regroupent la majorite´ des organes accessibles par voie na-
turelle. Elle est utilise´e notamment en gastro-ente´rologie (Guittet et al., 2010; Eloubeidi &
Provenzale, 1999), en gyne´cologie (Pierre et al., 2000), en pneumologie (Suter et al., 2004) et
en urologie (Elder et al., 2006). Elle peut eˆtre utilise´e pour diagnostiquer diffe´rentes patho-
logies ou diriger des ope´rations chirurgicales.
L’endomicroscopie confocale est une nouvelle technique d’endoscopie qui permet d’imager les
tissus a` l’e´chelle cellulaire (Kiesslich et al., 2004). De par sa re´solution et son sectionnement
optique, elle promet de remplacer les biopsies et les histologies lorsqu’une analyse pousse´e
des couches et des structures cellulaires est requise.
Bien qu’elles soient minimalement invasives, e´tant donne´ le diame`tre et la flexibilite´ limite´e
des endoscopes actuels, ces techniques d’endoscopie requie`rent ge´ne´ralement une anesthe´sie
locale voire ge´ne´rale. C’est pourquoi de nouvelles techniques utilisant une seule fibre optique
unimodale pour illuminer les tissus et collecter le signal ont e´te´ developpe´es. Ces endoscopes
a` fibre unique peuvent avoir un diame`tre de l’ordre de 350 µm (Yelin et al., 2006) et une
flexibilite´ ine´gale´e.
L’utilisation d’une seule fibre optique ne´cessite un me´canisme de balayage afin de reproduire
une image e´tant donne´ qu’un seul point est illumine´ et image´ par la fibre. Ces me´canismes de
balayage peuvent eˆtre base´s sur des syste`mes microe´lectronique (Dickensheets & Kino, 1998),
des syste`mes piezoe´lectrique re´sonants (Brown et al., 2006) ou l’encodage spectral (Tearney
et al., 1998). Une seconde conse´quence de l’utilisation d’une fibre optique unimodale est le
filtrage spatial duˆ a` l’illumination et a` la collection quasi ponctuelle. Ce filtrage spatial limite
l’intensite´ du signal recueilli, la profondeur de champ et produit des images avec un contraste
de tavelure (speckle) e´leve´.
Afin de re´duire le filtrage spatial a` la de´tection, des fibres a` double gaine ont e´te´ utilise´es
(Yelin et al., 2004). Le cœur unimodal est utilise´ pour l’illumination et la gaine interne pour
la collection. Ces fibres permettent donc une imagerie plus rapide, de meilleure qualite´ et
sans arte´facts qui pouraient nuire a` un diagnostic potentiel. Ces fibres ont aussi e´te´ utilise´es
pour l’endomicroscopie confocale (Boudoux, 2007) mais dans ce cas, le diame`tre de de´tection
doit eˆtre soigneusement choisi pour conserver le sectionnement optique (Wilson & Carlini,
21987).
Traditionnellement, l’utilisation de fibre a` double gaine ne´cessite un montage comprenant
une lame se´paratrice pour coupler la lumie`re provenant de la source dans le cœur de la
fibre et ensuite recueillir la lumie`re collecte´e par la gaine interne. La moitie´ de l’intensite´
d’illumination est donc perdue et de nombreuses re´trore´flexions provenant des diffe´rentes
interfaces diminuent la plage dynamique de de´tection. De plus, ce montage doit eˆtre aligne´
tre`s pre´cise´ment afin de coupler la lumie`re uniquement dans le cœur de la fibre a` double
gaine. Ce type de montage est donc inefficace et inutilisable dans un milieu clinique ou` les
multiples de´placements du banc d’endoscopie risquent de de´saligner le montage de couplage.
Afin d’offir une solution robuste pour le couplage dans le cœur et la collection du signal de la
gaine interne, un coupleur en fibre a` double gaine a e´te´ fabrique´ (Lemire-Renaud et al., 2010)
et teste´ dans un montage d’imagerie a` encodage spectral. Ce coupleur fait l’objet du chapitre
3. Afin de permettre l’utilisation de l’encodage spectral, ce coupleur est achromatique. Il
consiste en un coupleur nul (sans couplage) pour le mode de cœur et un coupleur se´parateur
de puissance pour les modes de gaine interne. L’utilisation de ce coupleur dans un montage
d’imagerie a permis d’obtenir une augmentation de l’intensite´ collecte´e, une augmentation
de la profondeur de champ et une re´duction du contraste de tavelure. La combinaison d’une
reconstruction interfe´rome´trique du profil tridimensionnel obtenu a` partir du signal de cœur
avec une image de re´flectance de l’e´chantillon provenant du signal de gaine interne a permis
de simuler une vision ste´re´oscopique a` partir d’une seule fibre.
En effilant la branche d’imagerie du coupleur, celle-ci a e´te´ adapte´e pour l’endomicroscopie
confocale (Lemire-Renaud et al., 2011). Cette combinaison de la fibre effile´e avec le coupleur
original fait l’objet du chapitre 4. Le comportement diffe´rent des modes de gaine interne et
du mode de cœur lors de l’effilage permet d’obtenir plusieurs combinaisons d’illumination
unimodale et de de´tection multimodale. En choisissant le bon RIE, les re´ponses impulsion-
nelles de de´tection et d’illumination ont e´te´ optimise´es afin d’augmenter l’intensite´ du signal
et de re´duire le contraste de tavelure tout en conservant un sectionnement optique acceptable.
Malgre´ une le´ge`re augmentation dans les re´solutions late´rale et axiale, le signal multimodal a
permis d’identifier des structures indicernables dans le signal de cœur e´tant donne´ le contraste
de tavelure e´leve´.
3CHAPITRE 1 REVUE DE LITTE´RATURE
1.1 Imagerie confocale en re´flectance
La microscopie confocale est un type de microscopie a` balayage invente´e par Minsky en 1957
(le brevet a` e´te´ de´livre´ en 1961). Minsky voulait e´tudier la structure tridimensionnelle des
neurones afin de de´terminer comment ils communiquent entre eux. Le champ de recherche
principal de Minsky n’est ni la microscopie ou la biologie mais plutoˆt les mathe´matiques.
Il voulait se servir des millions d’anne´e d’e´volution qui ont mene´es a` l’apparition de l’intel-
ligence telle qu’on la connait afin de de´velopper sa the´orie sur l’intelligence artificielle. Les
microscopes conventionnels ne lui permettaient pas de visualiser des tissus biologiques e´pais
vivants. La lumie`re diffuse´e par les plans hors focus formait un flou qui lui empeˆchait d’iden-
tifier les structures neuronales importantes a` la compre´hension des re´seaux. Il eut donc l’ide´e
d’utiliser une source ponctuelle afin d’illuminer le point focal seulement et de filtrer les pho-
tons transmis a` l’aide d’un de´tecteur, lui aussi ponctuel, pour de´tecter seulement les photons
non diffuse´s transmis directement a` travers l’e´chantillon. Une image tridimensionnelle e´tait
ensuite obtenue en de´plac¸ant l’e´chantillon.
L’utilisation de fibres optiques pour la microscopie confocale fut pour la premie`re fois propose´e
par Kimura & Wilson en 1991. Une fibre unimodale servait de de´tecteur cohe´rent. En effet,
la petite taille du mode de la fibre permet de filtrer spatiallement la lumie`re re´trore´fle´chie
par l’e´chantillon. L’anne´e suivante, Jusˇkaitis et al. de´montre`rent qu’une fibre unimodale peut
eˆtre utilise´e simultane´ment comme source et comme de´tecteur quasi-ponctuels. Puisque les
meˆmes optiques (fibre, lentille de collimation et objectif) sont utilise´es pour l’illumination
et la de´tection, ce type d’imagerie est qualifie´ de re´ciproque. En 1993, Wilson ge´ne´ralisa
la the´orie de formation d’image pour un microscope confocal utilisant des fibres optiques
multimodales.
La section suivante de´crit la the´orie de formation d’image pour un microscope confocal utili-
sant la meˆme fibre pour l’illumination et la de´tection (microscope confocal re´ciproque). Il y
est de´montre´ que l’utilisation d’une fibre unimodale me`ne a` une imagerie cohe´rente (line´aire
en amplitude). Ce re´sultat est ensuite ge´ne´ralise´ pour une illumination unimodale et une
de´tection multimodale. Ce type d’imagerie est obtenu par l’utilisation d’une fibre a` double-
gaine ou` le cœur unimodal est utilise´ pour l’illumination et la gaine interne multimodale est
utilise´e pour la de´tection. Dans ce cas, l’imagerie devient une somme incohe´rente (line´aire en
intensite´) de de´tections cohe´rentes (une pour chaque mode).
41.1.1 Illumination et de´tection par une fibre unimodale
Figure 1.1 Imagerie confocale en re´flectance re´ciproque utilisant une fibre unimodale.
a) Sche´ma du bras d’imagerie. b) Ge´ome´trie e´quivalente utilise´e pour le calcul de forma-
tion d’image. Les demis-angles α et β sont les demis-angles supporte´ par aobj, le rayon de
la pupille de l’objectif, et fobj ou fcoll, les distances focales de l’objectif et de la lentille tube
respectivement. Les coordonne´es xiyixi (i = 0, 1 et 2) sont les coordonne´es carte´siennes des
espaces d’illumination, de l’e´chantillon et de la de´tection respectivement.
La Figure 1.1a repre´sente sche´matiquement le bras d’imagerie d’un microscope confocal en
re´flectance re´ciproque utilisant une fibre unimodale. Une fibre optique unimodale est utilise´e
pour l’illumination de l’e´chantillon. L’intensite´ re´trore´fle´chie par l’e´chantillon est ensuite re-
collecte´e par la meˆme fibre. Ce type de montage confocal utilise une source au plan focal de la
premie`re lentille de collimation (souvent appele´e lentille tube) et un objectif corrige´ a` l’infini.
La lentille de collimation faisant l’image de la source a` l’infini, il est possible d’introduire
diffe´rents e´le´ments optiques entre la lentille de collimation et l’objectif. Ces e´le´ments peuvent
eˆtre des lames se´paratrices (voir Figure 1.1b), des filtres pour la de´tection en fluorescence,
diffe´rents me´canismes de balayage (miroirs monte´s sur des galvanome`tres, re´seau de diffrac-
5tion), des agrandisseurs de faisceau pour remplir la pupille de l’objectif de fac¸on convenable
et des polariseurs pour re´duire les re´trore´flections des diffe´rents e´le´ments optiques lorsque le
trajet de de´tection est diffe´rent du trajet d’illumination, par exemple.
L’approximation de guidage faible (valide lorsque la diffe´rence d’indice entre le cœur et la
gaine de la fibre optique est faible) permet de de´finir le champ d’illumination a` la sortie de
la fibre unimodale U0(x0, yo) de fac¸on scalaire comme e´tant (Snyder & Love, 1983)
U0(x0, y0) = aillψˆill(x0, y0) (1.1)
ou` aill est l’amplitude complexe du mode et ψˆill(x0, y0) est le profil normalise´ du mode LP01
donne´ par
ψˆill(x0, y0) =
ψill(x0, y0)√∫∫
∞
|ψill(x0, y0)|2 dx0 dy0
. (1.2)
En utilisant la the´orie scalaire de la diffraction de Fresnel et l’approximation paraxiale, le
champ dans l’espace de de´tection U2(x2, y2, z2) pour un de´placement ~rs = xsxˆ1 + ysyˆ1 + zszˆ1
de l’e´chantillon (ne´cessaire pour former une image en 2 ou 3 dimensions) est donne´ par (Gu,
1996)
U2(~r2, ~rs) =
∫
∞
∫
∞
U0(x0, y0)δ(z0)exp [ik(z0 − z1)]h1(~r0 + M1~r1) d~r0

o(~rs − ~r1)exp [ik(−z1 − z2)]h2(~r1 + M2~r2) d~r1, (1.3)
ou` k = 2pi/λ, λ e´tant la longueur d’onde, ~ri (i = 0, 1, 2) repre´sente les diffe´rents vecteurs
position des espaces source, e´chantillon et de´tection respectivement, δ(z0) signifie que la
source se situe seulement au plan z = z0, o(~rs) est la fonction de re´flectance en amplitude de
l’e´chantillon, Mi (i = 1, 2) sont les matrices de grandissement d’illumination et de de´tection
respectivement donne´es par
Mi =
 Mi 0 00 Mi 0
0 0 −M2i
 . (1.4)
Les constantes de grandissement M (i = 1, 2) sont donne´es par M1 = fcoll/fobj et M2 =
fobj/fcoll. Finalement, hi(~r) (i = 1, 2) sont les re´ponse impulsionnelles des optiques d’illumi-
6nation et de de´tection respectivement donne´es par
hi(x, y, z) =
∫∫
∞
Pi(ξ, η)exp
[
− ik
2d2i
z(ξ2 + η2)
]
exp
[
ik
di
(ξx+ ηy)
]
dξ dη. (1.5)
Dans les conditions d’imagerie de la Figure 1.1b d1 = fcoll, d2 = fobj et la fonction pupille
Pi(ξ, η) est donne´e par
Pi(ξ, η) = P1(ξ, η) = P2(ξ, η) =
{
1 si ξ2 + η2 ≤ a2obj
0 si ξ2 + η2 > a2obj
. (1.6)
Le couplage en amplitude adetect du mode fondamental de la fibre ψˆdetect(x2, y2) avec le champ
incident au plan de´tection est donne´ par (Bures, 2008)
adetect(~rs) =
∫
∞
ψˆ∗detect(x2, y2)δ(z2)U2(~r2, ~rs)d~r2 (1.7)
ou` δ(z2) signifie que le champ est de´tecte´ seulement au plan z = z2. L’intensite´ mesure´e I(rˆs)
par un de´tecteur captant tout le champ a` la sortie de la fibre est donc donne´e par
I(~rs) = |adetect(~rs)|2 . (1.8)
En utilisant les e´quations 1.3, 1.7 et 1.8 et avec des changements de variables inspire´s, il
est possible de de´crire l’intensite´ mesure´e en fonction du de´placement de l’e´chantillon I(~rs)
comme e´tant la convolution d’une re´ponse impulsionelle du syste`me d’imagerie confocal re´-
ciproque corrige´ a` l’infini hsyst(~rs) avec la re´flectance de l’objet o(~rs) :
I(~rs) = |hsyst(~rs)⊗3 o(~rs)|2 (1.9)
ou` Ici ⊗3 repre´sente la convolution dans l’espace xyz. La re´ponse impulsionelle du syste`me
est donne´e par
hsyst(~r) = aillexp(i2kz)
[
ψˆill(M1x,M1y)⊗2 h1(M1~r)
] [
ψˆ∗detect(M1x,M1y)⊗2 h2(~r)
]
. (1.10)
Ici ⊗2 repre´sente la convolution dans le plan xy.
L’e´quation 1.9 montre que le syte`me d’imagerie confocal avec des fibres optiques unimodales
est bien un syste`me cohe´rent. L’image de´pend strictement de convolutions en amplitude et
non en intensite´. En effet, l’amplitude de´tecte´e pour un objet est la somme des amplitudes
7de´tecte´es pour diffe´rents points formant l’objet.
Sectionnement optique
Une des caracte´ristiques les plus inte´ressantes des microscopes confocaux est, par leur capacite´
de filtrer les photons ne provenant pas du volume confocal, de former des images de l’inte´rieur
d’un tissu biologique diffusant. Donc, en pratique, la diffe´rence majeure entre les images
produites par un microscope grand-champ conventionnel et un microscope confocal est la
diffe´rence entre leurs re´solutions axiales. La fine re´solution axiale des microscopes confocaux
est aussi de´signe´e sectionnement optique.
Une fac¸on conventionnelle de mesurer la re´solution axiale d’un microscope confocal en re´-
flectance consiste a` faire les images d’un miroir plan pour diffe´rentes positions en profondeur
de de´focalisation. La distance entre les positions de demie-intensite´ (par rapport a` l’intensite´
maximale) est appele´ la re´ponse planaire 50/50.
A` partir de l’e´quation 1.9, il est possible de de´terminer la re´ponse planaire d’un microscope
confocal pour une longueur d’onde donne´e, une fibre unimodale donne´e et des lentilles tubes et
objectifs donne´s. Si on approxime le mode de la fibre comme e´tant un mode gaussien (Snyder
& Love, 1983) et que le syte`me d’imagerie est circulairement syme´trique, il est possible de
de´velopper une the´orie normalise´e pour de´crire la re´ponse planaire (Gu, 1996).
Dans ce cas, le mode guide´ par la fibre est approxime´ par
U0(r0) =
aill2
√
2
MFD
√
pi
exp
[
−
(
2r0
MFD
)2]
, (1.11)
ou` r0 =
√
x20 + y
2
0 est la coordonne´e radiale au plan d’illumination et MFD (Mode Field
Diameter) est le diame`tre pour lequel l’amplitude du mode gaussien est le 1/e de l’amplitude
maximale.
Pour une telle illumination, il est possible de de´montrer que le champ re´trore´fle´chi par un
miroir est donne´ au plan de de´tection par
U2(u, ν) ∝
∫ 1
0
exp
−(ρ√A√
2
)2 exp(iuρ2)J0(νρ)ρdρ, (1.12)
ou` on a fait l’usage des variables normalise´es u, ν et A qui repre´sente la de´focalisation, la
coordonne´e radiale normalise´e et le facteur de remplissage de la pupille de l’objectif respec-
8tivement. Ces variables sont donne´es par (Gu, 1996)
u = 4kz1 sin
2(α/2) ≈ kz1 sin2(α), (1.13)
ν = kr0 sin(β) = kr1 sin(α) = kr2 sin(β), (1.14)
et
A =
(
k
aobj
fcoll
MFD
2
√
2
)2
≈
(
k sin(β)
MFD
2
√
2
)2
=
(
kM sin(α)
MFD
2
√
2
)2
. (1.15)
Le demi-angle α est le demi-angle supporte´ par aobj, le rayon de la pupille de l’objectif, et
fobj la distance focale de l’objectif. Le demi-angle β est le demi-angle supporte´ par aobj et
fcoll la distance focale de la lentille tube. M est le grandissement donne´ par fobj/fcoll. Le
facteur de remplissage de la pupille de l’objectif A repre´sente le ratio entre l’aire de la pupille
de l’objectif et l’aire efficace du faisceau gaussien au plan de la pupille de l’objectif. Cette
aire efficace est de´finie comme l’aire pour laquelle 1 − exp(−1) ≈ 63% de la puissance du
faisceau gaussien incident est contenue lorsque fcoll est beaucoup plus grance de la distance
de Rayleigh.
Selon l’e´quation 1.7 et lorsque l’on utilise les coordonne´es optiques normalise´es, l’amplitude
couple´e au mode de la fibre de de´tection devient
aplan(u) ∝
∫ ∞
0
exp
[
−
(
v√
2A
)2]
∫ 1
0
exp
−(ρ√A√
2
)2 exp(iuρ2)J0(νρ)ρdρ
 νdν.
(1.16)
L’image d’un miroir ayant une de´focalisation de u est proportionelle a` l’intensite´ mesure´e
Iplan(u) par un de´tecteur sensible a` l’intensite´ du champ a` la sortie de la fibre. Iplan(u) est
donc donne´e par
Iplan(u) = |aplan(u)|2 . (1.17)
En solutionnant l’e´quation 1.17 pour diffe´rents facteurs de remplissage A et positions de
de´focalisation, il est possible de calculer la re´ponse planaire 50/50 the´orique en notant la
position de de´focalisation pour laquelle l’intensite´ diminue d’un facteur 1/2 (u1/2). Puisque
la re´ponse planaire 50/50 correspond a` la distance entre les positions de demie-intensite´, la
re´ponse planaire 50/50 the´orique est donc 2u1/2.
La Figure 1.2 montre les valeurs de de´focus ou` l’intensite´ de l’image d’un plan diminue d’un
facteur 1/2 (u1/2) pour diffe´rents facteurs de remplissage A pour un microscope confocal re´ci-
9Figure 1.2 u1/2 pour un plan en fonction du facteur de remplissage A pour une illumination
gaussienne et une de´tection cohe´rente gaussienne.
proque ayant une illumination gausienne et une de´tection cohe´rente gausienne. On remarque
que pour un facteur A e´leve´ u1/2 tend vers A. Dans ce re´gime les effets de diffraction a` la
pupille de l’objectif deviennent ne´gligeables. Sous ces conditions la demie re´ponse planaire
50/50 the´orique devient
u1/2 = A ≈ k
2M2 sin2(α)MFD2
8
→ z1/2 ≈ kM
2MFD2
8
. (1.18)
Dans ce cas, la re´ponse planaire 50/50 en z ne de´pend plus de la pupille objectif mais seule-
ment de la taille de l’illumination, de la longueur d’onde et du grandissement du syste`me
optique. Lorsque A → 0 les effets de diffraction a` la pupille deviennent plus importants et
u1/2 tend vers 2,8 qui est la solution de
sin(u1/2/2)
u1/2/2
=
√
1
2
. (1.19)
Dans ce cas, la re´ponse planaire 50/50 en z ne de´pend plus de la taille de la source et de
fcoll mais de´pend de la longueur d’onde utilise´e et de l’ouverture nume´rique de l’objectif. La
Figure 1.2 de´montre que si l’on veut obtenir une re´solution axiale approchant la re´solution
optimale il faut conside´rer des facteurs de remplissage ≤ 4.
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Intensite´ collecte´e
Un second facteur a` conside´rer dans la conception d’un microscope confocal est la quantite´
de signal recueillie. Plus le rapport signal sur bruit est e´leve´, plus il est possible d’imager
rapidement. La capacite´ d’imager le plus rapidement possible est de la plus haute importance
dans un contexte d’imagerie clinique ou endoscopique. En effet, les diffe´rentes vibrations dues
aux processus biologiques du patient (respiration, battement cardiaque) et de l’endoscopiste
(vibration des mains) rendent ne´cessaire une imagerie rapide afin d’obtenir des images nettes.
En effet, il ne sert a` rien d’avoir une tre`s bonne re´solution optique si un gain e´lectronique de
de´tection excessif ou les diffe´rentes vibrations rendent les images floues.
L’efficacite´ de collection η est de´finie comme e´tant le ratio entre l’intensite´e d’illumination
et l’intensite´ collecte´e. Pour un plan au focus, avec l’approximation de l’illumination et de la
de´tection cohe´rente gausienne, η est donne´e par (Gu, 1996)
η = [1− exp (−A)]2 . (1.20)
Figure 1.3 Efficacite´ de collection η pour un plan au focus en fonction du facteur de remplis-
sage A pour une illumination gaussienne et une de´tection cohe´rente gaussienne.
La Figure 1.3 montre l’efficacite´ de collection pour un plan au focus pour diffe´rents facteurs
de remplissage A pour un microscope confocal re´ciproque ayant une illumination gaussienne
et une de´tection cohe´rente gaussienne. Cette figure montre que l’efficacite´ de collection η
diminue rapidement pour des facteurs de remplissage < 2.
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Contraste de tavelure (speckle)
Les tavelures sont dues a` des interfe´rences positives et ne´gatives de plusieurs fronts d’ondes
cohe´rents produits par la diffusion d’un milieu turbide ou une re´flexion par une surface ru-
gueuse. Elles surviennent lorqu’un champ incident cohe´rent temporellement et spatialement
est diffuse´. Les e´chantillons biologiques peuvent eˆtre de´crits comme e´tant constitue´s de plu-
sieurs re´flecteurs (membranes cellulaires) incorpore´s dans une matrice diffusante (organelles,
macromole´cules diverses). Ainsi, dans un microscope confocal, la lumie`re re´trore´fle´chie par
un e´chantillon biologique formera un patron de tavelure au plan de de´tection. L’amplitude
complexe du champ a` un point du plan de´tection U peut donc eˆtre de´crite comme une somme
de N phaseurs ale´atoires. On obtient donc (Goodman, 2007)
U = ueiφ =
1√
N
N∑
n=1
une
iφn (1.21)
ou` un et φn sont l’amplitude et la phase du n
ie`me phaseur respectivement. Le facteur 1/
√
N
est une normalisation pour que le moment de second ordre de U reste fini pour des N →∞.
Si le nombre de phaseurs est e´leve´ (comme c’est le cas pour les diffuseurs dans le volume
confocal) et que ces phaseurs sont inde´pendants, en utilisant le the´ore`me central limite, il est
possible de de´crire la fonction de densite´ de probabilite´ conjointe pu,φ(u, φ) comme e´tant
pu,φ(u, φ) =
u
2piσ2
exp
(
− u
2
2σ2
)
(1.22)
ou` σ2 est la variance. La fonction de densite´ de probabilite´ en amplitude est donne´e par
pu(u) =
∫ pi
−pi
pu,φ(u, φ)dφ =
u
σ2
exp
(
− u
2
2σ2
)
(1.23)
alors que la fonction de densite´ de probabilite´ en phase est donne´e par
pφ(φ) =
∫ ∞
0
pu,φ(u, φ)du =
1
2pi
. (1.24)
L’intensite´ I en un point du detecteur est donne´e selon l’e´quation 1.21 par I = |u|2. La
fonction de densite´ de probabilite´ pour l’intensite´ est donc
pI(I) = pu(
√
I)
∣∣∣∣dudI
∣∣∣∣ = 12σ2 exp
(
− I
2σ2
)
. (1.25)
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La moyenne de l’intensite´ de la fonction de densite´ de probabilite´ 1.25 est donne´e par
I¯ =
∫ ∞
0
IpI(I)dI = 2σ
2 (1.26)
alors que la variance est donne´e par
σ2I = I¯
2 − I¯2 = I¯2. (1.27)
L’e´cart type est donc donne´ par
σI = I¯ . (1.28)
Le contraste de tavelure est de´fini comme e´tant le ratio entre l’e´cart type de l’intensite´ et
sa moyenne. Ainsi un patron de speckle parfaitement de´veloppe´ aura un contraste C de
(Goodman, 2007)
C =
σI
I¯
= 1. (1.29)
Lorsqu’une fibre unimodale est utilise´e comme un de´tecteur cohe´rent, l’intensite´ de´tecte´e
de´pend du patron de speckle au plan de de´tection. L’amplitude couple´e de´pend de l’amplitude
au plan de de´tection et suit donc la meˆme statistique de tavelure en amplitude que celle de´crite
par l’e´quation 1.23. Finalement, suivant ce raisonnement le contraste de tavelure pour une
de´tection unimodale, CMono, est donne´ selon l’e´quation 1.29 par
CMono = C =
σI
I¯
= 1. (1.30)
Ce contraste de tavelure e´leve´ est un obstacle majeur pour l’adoption de l’endoscopie a` fibre
unique par le milieu clinique. Le bruit de tavelure e´tant constant en fonction du temps, il
peut eˆtre interpre´te´ par un endoscopiste comme e´tant de re´elles structures biologiques ce qui
pourrait e´ventuellement mener a` des erreurs de diagnostic. De plus, le bruit de tavelure re´duit
la re´solution effective (c’est a` dire la taille des plus petites structures que l’on peut identifier).
En effet, les interfe´rences constructives ou destructives peuvent empeˆcher la visualisation de
frontie`res fines et courtes.
1.1.2 Illumination unimodale et de´tection multimodale par une fibre a` double
gaine
L’utilisation de fibres a` double gaine pour l’endoscopie a` fibre unique a` e´te´ de´montre´e par
Yelin et al. en 2004. Dans ce cas, la fibre a` double gaine e´tait constitue´e d’un cœur unimodal
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Figure 1.4 Imagerie confocale en re´flectance re´ciproque utilisant une fibre a` double gaine.
et d’une gaine interne multimodale. Yelin et al. en 2004 de´montre`rent qu’en utilisant le cœur
unimodal pour l’illumination et la gaine interne multimodale pour la de´tection, la re´solu-
tion late´rale restait sensiblement inchange´e (the´oriquement elle est augmente´e au maximum
par un facteur
√
2), la profondeur de champ (le sectionnement optique) e´tait augmente´e
et le contraste de tavelure grandement diminue´ par rapport a` celui re´sultant d’une de´tec-
tion unimodale. L’utilisation d’une fibre a` double gaine a donc les meˆmes conse´quences que
celles pre´vues pour une illumination par une fibre unimodale et une de´tection par une fibre
multimodale (Wilson, 1993). Par contre, l’utilisation d’une fibre a` double gaine rend pos-
sible l’utilisation de la meˆme fibre pour l’illumination et la de´tection (voir la Figure 1.4) a`
condition de pouvoir se´parer le signal de cœur du signal de gaine interne.
Les sous-sections qui suivent expliquent les effets de l’utilisation d’une fibre a` double gaine.
En premier lieu, il y est de´montre´ que l’image forme´e est une somme en intensite´ de plusieurs
syste`mes d’imagerie cohe´rents (un pour chaque mode). Les re´percussions sur le sectionnement
optique, sur l’intensite´ de´tecte´e ainsi que sur le contraste de tavelure sont ensuite analyse´es
plus en profondeur.
Formation de l’image
Afin de bien expliquer la formation de l’image pour un syste`me confocal utilisant une fibre a`
double gaine, il faut en premier lieu bien identifier les caracte´ristiques de la propagation de la
lumie`re dans de telles fibres. Les fibres optiques et autres guides d’ondes ne permettent que
des solutions discre`tes de propagations de la lumie`re (Snyder & Love, 1983). Ces solutions
discre`tes de l’e´quation d’onde dans une fibre optique sont appele´es des modes. Ces modes sont
caracte´rise´s par leur profil (l’amplitude en fonction de la position dans le plan transverse)
et la constante de propagation qui repre´sente le de´phasage le long de l’axe de propagation
de la fibre. Une des caracte´ristiques majeures de ces modes est qu’ils sont mutuellement
orthogonaux. Les fibres a` double gaine qui nous inte´ressent sont constitue´es d’un cœur uni-
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modal et d’une gaine interne multimodale. Ainsi, le profil du champ en amplitude dans le
plan transverse de la fibre ΨFDG(r, θ) peut eˆtre de´crit selon l’approximation du guidage faible
comme
ΨFDG(r, θ) = acoψˆco(r, θ) + Ψgi(r, θ) (1.31)
ou` aco est l’amplitude complexe du mode de cœur ayant un profil normalise´ ψˆco(r, θ). Ψgi(r, θ)
est la base des modes guide´s par la gaine interne donne´e par
Ψgi(r, θ) =
N∑
n=1
anψˆn(r, θ) (1.32)
ou` N est le nombre de modes guide´s par la gaine interne et an est l’amplitude complexe du
nie`me mode de gaine interne ayant un profil normalise´ ψˆn(r, θ).
En utilisant l’orthonormalite´ des modes et en utilisant les meˆmes raisonnements et conditions
que dans la sous-section pre´ce´dente, on obtient que l’image forme´e par une illumination par
le mode de cœur et une de´tection par les modes de gaines est donne´e par (Wilson, 1993)
I(~rs) =
N∑
n=1
|hsyst,n(~rs)⊗3 o(~rs)|2 (1.33)
ou` hsyst,n(rˆ) est donne´e par
hsyst,n(~r) = acoexp(i2kz)
[
ψˆco(M1x,M1y)⊗2 h1(M1~r)
] [
ψˆ∗n(M1x,M1y)⊗2 h2(~r)
]
. (1.34)
Comme pour les e´quations 1.9 et 1.10, o(~rs) repre´sente la fonction de re´flectance en amplitude
de l’e´chantillon, ⊗3 l’ope´rateur de convolution en 3 dimensions, ⊗2 l’ope´rateur de convolution
dans le plan xy et hi(~r) les re´ponses impulsionelles d’illumination (i = 1) et de de´tection (i =
2). M1 et M1 sont respectivement la matrice et la constante de grandissement d’illumination
donne´es par 1.4. L’e´quation 1.33 montre bien que l’image forme´e est une somme en intensite´
de plusieurs syste`mes d’imagerie cohe´rents.
Sectionnement optique
L’utilisation d’une fibre a` double gaine a pour conse´quence une certaine perte du section-
nement optique comparativement a` l’utilisation d’une fibre unimodale. Cette augmentation
de la profondeur de champ est avantageuse dans le cas de l’endoscopie a` fibre unique (Yelin
et al., 2004). En effet, il est ainsi possible d’avoir des images de spe´cimens ayant une to-
pologie complexe sans avoir a` de´placer la sonde. Par contre, en endomicroscopie confocale,
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le sectionnement optique est ne´cessaire pour obtenir des images nettes et pouvoir identifier
diffe´rentes couches cellulaires (Boudoux, 2007).
Cette perte du sectionnement optique provient des e´tendues spatiales des modes de la gaine
interne qui sont plus e´leve´es que celle du mode de cœur puisqu’ils sont confine´s par une
gaine interne plus large que le cœur (voir la Figure 1.4). Ainsi, le filtrage spatial produit
par ces modes est moindre, d’ou` la perte du sectionnement optique. Il est donc ne´cessaire de
porter une grande attention aux caracte´ristiques ge´ome´triques de la gaine interne pour avoir
le sectionnement optique ade´quat pour une application donne´e, ceci est explique´ au chapitre
4.
Intensite´ collecte´e
Une seconde conse´quence lie´e a` l’augmentation de l’e´tendue spatiale de collection donne´e
par l’utilisation de la gaine interne pour la de´tection est une augmentation de l’intensite´
collecte´e. En effet, l’augmentation du volume confocal permet de collecter des photons qui
auraient autrement e´te´ filtre´s par le cœur. Ces photons proviennent d’une re´trore´flection
le´ge`rement en marge du volume confocal ide´al (volume confocal the´orique obtenu par une
source et un de´tecteur ponctuels) ou des photons ayant subis des diffusions multiples.
Aussi, la grande quantite´ de modes de la gaine interne permet de de´composer le champ
incident au plan de de´tection dans une base de modes quasi-comple`te. En effet, si le nombre
de modes est tre`s e´leve´ et que sin(β) est plus petit que l’ouverture nume´rique de la gaine
interne, la base de modes peut eˆtre conside´re´e comme e´tant comple`te sur la surface de la gaine
interne. Autrement dit, avec un nombre de modes e´leve´, tout le champ incident a` la surface de
de´tection est collecte´ et la gaine interne se comporte comme un de´tecteur incohe´rent (sensible
a` l’intensite´ incidente). Ainsi, une plus grande partie du champ incident est collecte´e et donc
l’intensite´ collecte´e augmente.
Contraste de tavelure (speckle)
Dans le cas ou` on utilise la gaine interne pour la collection, le patron de tavelure pleinement
de´veloppe´ au plan de de´tection excite chaque mode orthogonaux de la gaine interne inde´-
pendamment selon une statistique gausienne en amplitude. L’intensite´e moyenne d’excitation
d’un mode de´pend de la correspondance entre la cohe´rence spatiale du patron de tavelure
et le profil du mode. Ensuite, par orthogonalite´ chaque mode est de´tecte´ inde´pendamment.
L’image a alors un contraste de tavelure diminue´. Dans ce cas, le contraste de tavelure Cgi
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est donne´ par (Goodman, 2007)
Cgi =
σgi
Igi
=
√∑N
n=1 I
2
n∑N
n=1 In
(1.35)
ou` σgi et Igi sont l’e´cart type et la moyenne de l’intensite´ de l’image de´tecte´e par la gaine
interne respectivement, N est le nombre de mode et In est la moyenne de l’intensite´ couple´e
au nie`me mode de la gaine interne.
Ainsi, en augmentant le nombre de modes de la gaine interne, le nombre de patrons de tavelure
inde´pendent effectif augmente (Yelin et al., 2004) et le contraste de tavelure diminue. Il ne
faut pas se me´prendre ; il n’y a qu’un seul patron de speckle au plan de de´tection. C’est
l’intensite´ couple´e qui est inde´pendante pour chaque mode orthogonal.
1.2 Encodage spectral
Figure 1.5 Bras d’imagerie simplifie´ pour l’endoscopie a` encodage spectral. F : fibre optique.
mathrmLmathrmc : lentille de collimation. R : re´seau de diffraction. O : objectif.
L’encodage spectral est un me´canisme de balayage utilise´ en microscopie a` balayage qui utilise
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un e´le´ment dispersif tel qu’un re´seau de diffraction. La figure 1.5 montre l’utilisation d’un
re´seau pour faire varier l’angle incident a` l’objectif (Tearney et al., 1998). L’e´le´ment dispersif
peut aussi eˆtre situe´ a` la sortie de la lentille d’imagerie (Yelin et al., 2006). L’encodage
spectral peut eˆtre obtenu a` partir d’une source large et d’un spectrome`tre (Tearney et al.,
2002) ou avec un laser a` balayage rapide en longueur d’onde (Boudoux et al., 2005). Dans le
second cas, l’illumination instantane´e est monochromatique mais elle varie rapidement (Yun
et al., 2003a). L’image est reconstruite par la de´tection de la trace temporelle obtenue par
un photode´tecteur a` grande bande passante. Ainsi, chaque pixel n’est pas seulement encode´
par la longueur d’onde mais aussi est encode´ dans le temps.
L’utilisation de la longueur d’onde pour discriminer diffe´rents points dans un e´chantillon fixe
implique des containtes suple´mentaires dans la conception du bras d’imagerie. La largeur du
champ de vue de´pend de l’e´le´ment dispersif utilise´ et de la largeur spectrale de la source.
Aussi, le nombre de points re´solvables de´pend de la re´solution spectrale du syste`me. Pour les
syste`mes utilisant des lasers a` balayage rapide (≥ 1 kHz) la re´solution spectrale du syste`me
de´pend de la bande passante du syste`me d’acquisition et de l’e´le´ment dispersif utilise´ dans le
bras d’imagerie. En effet, la largeur spectrale instantane´e du laser est conside´re´e comme e´tant
tre`s faible. De plus, l’utilisation d’un interfe´rome`tre dans le bras de de´tection, sous certaines
hypothe`ses, rend possible une de´termination de la variation du retard de phase instantane´
(Yelin et al., 2003). Les prochaines sous-sections de´crivent donc la largeur du champ de vue,
le nombre de points re´solvables et la de´tection interfe´rome´trique.
1.2.1 Largeur du champ de vue
Selon la figure 1.5, la largeur du champ de vue depend de la longueur focale de l’objectif
fobj, de la source et du re´seau de diffraction. La source a une largeur spectrale de ∆λ et la
longueur d’onde centrale est λ0. La figure 1.6 montre les caracte´ristiques ge´ometriques du
re´seau de diffraction en transmission. La pe´riode est repre´sente´e par d. Les angles incidents
et de l’ordre de diffraction m par rapport a` la normale du re´seau n sont respectivement θi et
θm. Les angles θi et θm sont relie´s a` la longueur d’onde incidente au re´seau par l’e´quation des
re´seaux :
mλ = d(sinθi + sinθm) (1.36)
qui peut eˆtre re´e´crite ainsi :
θm = sin
−1
(
mλ
d
− sinθi
)
. (1.37)
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Figure 1.6 Ge´ometrie utilise´e pour la description d’un re´seau en transmission.
Dans la configuration de Littrow (sinθi = sinθm) les e´quations 1.36 et 1.37 deviennent
mλ = d(2sinθm) (1.38)
et
θm = sin
−1
(
mλ
2d
)
. (1.39)
La de´rive´e de l’e´quation 1.37 en fonction de la longueur d’onde, si on conside`re θi comme
constant, donne la dispersion angulaire du re´seau D :
D =
dθm
dλ
=
m
dcosθm
. (1.40)
En utilisant l’e´quation 1.36, l’e´quation 1.40 devient
D =
sinθi + sinθm
λcosθm
. (1.41)
Donc, a` Littrow pour λ0, la demi variation angulaire ∆θm(1/2) correspondant a` une demi
largeur spectrale ∆λ1/2 = ∆λ/2 vaut :
∆θm(1/2) =
∣∣∣∣dθmdλ
∣∣∣∣
λ=λ0
∆λ/2 =
tanθm
λ0
∆λ. (1.42)
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En utilisant l’e´quation 1.39, l’e´quation 1.42 devient
∆θm(1/2) =
tan
[
sin−1
(
mλ0
2d
)]
λ0
∆λ. (1.43)
Finalement, selon la figure 1.5, la largeur du champ de vue LCV est donne´e par
LCV = 2fobjtan∆θm(1/2). (1.44)
1.2.2 Nombre de points re´solvables
Il est important lors de la conception d’un syste`me d’imagerie a` encodage spectral de de´ter-
miner le nombre de points re´solvables spectralement afin de s’assurer que l’encodage spectral
ne nuit pas a` la re´solution du syste`me. Le nombre de points re´solvables spectralement, Nλ,
est donne´ par
Nλ =
∆λ
δλ
(1.45)
ou` δλ est la re´solution spectrale du re´seau.
Pour une onde monochromatique, la distance angulaire normalise´e entre les ze´ros entourant
les maxima principaux de la diffraction par N fentes, δα, est donne´ par (Hecht, 2002) :
δα = 2pi/N (1.46)
ou` α est une variable normalise´e relie´e a` l’angle de sortie θ donne´e par
α =
pid
λ
(sinθ − sinθi) . (1.47)
La de´rivee de l’e´quation 1.47 par rapport a` θ donne
dα
dθ
=
pid
λ
cosθ. (1.48)
Ainsi la re´solution angulaire δθ est relie´e a` δα selon les e´quations 1.46 et 1.48 par
δα =
pid
λ
δθcosθ = 2pi/N. (1.49)
On obtient donc la re´solution angulaire δθ :
δθ =
2λ
Ndcosθm
. (1.50)
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A` partir des e´quations 1.40 et 1.50 on obtient la re´solution spectrale δλ par
δλ =
2λ0
Nm
. (1.51)
Ide´alement, le nombre de points re´solvables spectralement Nλ devrait eˆtre supe´rieur ou e´gal
au nombre de points re´solvables selon la re´solution optique Nx = LCV/δx ou` δx est la
re´solution transverse au plan focal (∆λ/δλ ≥ LCV/δx). Ainsi, le nombre de pas du re´seau
illumine´s doit respecter
N ≥ 2λ0LCV
m∆λδx
. (1.52)
1.2.3 Mesures interfe´rome´triques
L’utilisation de sources a` balayage en longueur d’onde permet aussi l’obtention de mesures
interfe´rome´triques. En effet, ces sources ont e´te´ de´veloppe´es afin de simplifier les montages
de tomographie par cohe´rence optique (Chinn et al., 1997). Yelin et al. en 2003 de´montre`rent
qu’un e´quivalent de tomographie par cohe´rence optique a` basse re´solution pouvait eˆtre obtenu
dans les montages a` encodage spectral par l’ajout d’un bras de re´fe´rence et par la recom-
binaison des signaux provenant de l’e´chantillon et du bras de re´fe´rence. La reconstruction
interfe´rome´trique a` basse re´solution est obtenue par le sure´chantionnage de l’acquisition par
rapport a` la re´solution optique du syste`me et en ne conside´rant que la re´flexion a` la premie`re
surface de l’e´chantillon.
L’intensite´ donne´e par la recombinaison des amplitudes complexes de re´fe´rence Are´f et e´chan-
tillon Ae´ch en fonction du nombre d’onde dans le vide k0 est donne´e par
I(k0) = |Are´f(k0) + Ae´ch(k0)|2 = |Are´f(k0)|2 + |Ae´ch(k0)|2
+2Are´f(k0)Ae´ch(k0)cos [∆φ(k0)] (1.53)
ou` ∆φ(k0) est le de´phasage entre Are´f et Ae´ch. Ce de´phasage est lie´ aux chemins optiques du
bras de re´fe´rence et du bras d’e´chantillon Lre´f et Le´ch, respectivement par
∆φ(k0) = (Le´ch − Lre´f) k0. (1.54)
Les chemins optiques sont donne´s par
Li =
∫
si
ni(z, k0)dz (1.55)
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ou` n(z, k0) repre´sente l’indice de re´fraction (ou l’indice effectif d’un mode guide´ par une fibre
optique) le long du parcours si.
Dans le cas ou` la diffe´rence de chemins optiques nulle est situe´e dans l’espace de l’e´chantillon
et en ne´gligeant la dispersion, ∆φ(k0) est donne´ par
∆φ(k0) = 2n∆zk0 (1.56)
ou` n est l’indice de re´fraction du milieu entre l’objectif et l’e´chantillon et ∆z est la distance
entre la surface de l’e´chantillon et la position du ze´ro de l’interfe´rome`tre. Le facteur 2 provient
de l’aller-retour de la lumie`re en imagerie par re´flectance.
Le balayage en longueur d’onde d’un laser utilisant un polygone rotatif en fonction du temps
est quasi-line´aire en nombre d’onde. Ainsi, k(t) peut eˆtre approxime´ par
k0(t) = ki +
dk0
dt
t (1.57)
ou` ki est le nombre d’onde initial et dk0/dt est la variation du nombre d’onde en fonction du
temps. La variation du nombre d’onde en fonction du temps de´pend de la variation totale du
nombre d’onde ∆k0 et de la fre´quence de balayage fb de la source selon
dk0
dt
= ∆k0fb. (1.58)
En utilisant les e´quations 1.56 et 1.57 l’e´quation 1.53 devient
I(t) = |Are´f(t)|2 + |Ae´ch(t)|2 + 2Are´f(t)Ae´ch(t)cos
[
2n∆z
(
ki +
dk0
dt
t
)]
. (1.59)
La fre´quence instantane´e de l’interfe´rogramme, fi, est donc
fi =
n∆z
pi
dk0
dt
. (1.60)
Ce qui correspond au profil de l’e´chantillon en un point x sur l’axe encode´ spectralement
donne´ par
∆z(x) =
pifi(x)
n(dk0/dt)
. (1.61)
Si on conside`re que le syste`me d’imagerie est limite´ seulement par la fre´quence d’acquisition
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fa, selon le the´ore`me de Nyquist-Shannon (fa ≥ 2fi), la distance mesurable maximale est
∆zmax =
pifa
2n(dk0/dt)
. (1.62)
Les autres caracte´ristiques du syste`me d’imagerie pouvant limiter ∆zmax sont la profondeur
de champ, la cohe´rence temporelle du laser et la bande passante du de´tecteur.
Une fac¸on simple de de´terminer fi(x) est de de´couper l’interfe´rogramme complet d’une ligne
encode´e spectralement en sous-blocs de plusieurs pixels et de faire la transforme´e de Fourier
de chaque sous-bloc en conside´rant que le spectre de la source et le profil de l’e´chantillon sont
constants. Ainsi, en retenant la fre´quence de plus grande amplitude de chaque sous-bloc, on
retrouve ∆z(x). En the´orie, s’il n’y avait qu’une seule fre´quence pre´sente pour chaque sous-
bloc, il serait possible d’obtenir une tre`s bonne re´solution en interpolant le centre du pic de
la transforme´e de Fourier de chaque sous-bloc. En re´alite´, le bruit total du syste`me limite la
re´solution du profil en cre´ant des fre´quences parasites. Aussi, pour un e´chantillon diffusant,
les tavelures cre´ent des zones ou`, par interfe´rences destructives, le signal est pratiquement nul.
Ainsi, un filtrage me´dian sur le profil final est conseille´ pour se de´barasser du bruit et pour
e´liminer les zones de tavelures destructives, ce qui re´duit grandement la re´solution late´rale.
Ce filtrage me´dian consiste a` conserver la valeur me´dianne d’un bloc de pixels voisins.
1.3 Fibres optiques
En imagerie biome´dicale, l’utilisation des fibres optiques pour guider la lumie`re permet d’ima-
ger des e´chantillons dans des endroits reclus et sombres. Ainsi, elles permettent de se´parer
l’optoe´lectronique ne´cessaire a` l’illumination et la de´tection (Wang et al., 2008) de la sonde
comprenant l’optique d’imagerie. En effet, les fibres optiques sont des guides d’ondes flexibles
et de petites tailles qui permettent de guider la lumie`re avec tre`s peu de perte. La tre`s grande
varie´te´ de fibres disponibles permet un grand nombre de type d’imagerie par endoscopie. De
plus, la grande quantite´ de composantes fibre´es robustes (sources, coupleurs, isolateurs, re´-
seaux de Bragg, ect.) permet aussi la cre´ation de bancs d’endoscopie plus petits et solides. En
effet, la communaute´ me´dicale exige de ses instruments qu’ils soient robustes, faciles d’utilisa-
tion et ste´rilisables. Le mate´riel me´dical doit eˆtre transporte´ fre´quemment. Les couˆts d’achat,
d’entretien et de formation doivent eˆtre faibles. Finalement, une erreur me´dicale peut avoir
des re´percussions graves et doit donc eˆtre e´vite´e a` tout prix.
Les avance´es en endoscopie a` fibre unique a` double gaine a` saut d’indice (Yelin et al., 2004;
Boudoux, 2007) ont donc suscite´ beaucoup d’inte´reˆt pour le de´veloppement de composantes
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utilisant ce type de fibres adapte´es spe´cialement a` l’endoscopie (Ryu et al., 2008; Wang et al.,
2007). Typiquement, ces fibres sont constitue´es d’un cœur unimodal et d’une gaine interne
multimodale. Les sous-sections qui suivent de´crivent les proprie´te´s modales de ces fibres et
des composantes fusionne´es-e´tire´es utilisant ces fibres.
1.3.1 Fibre a` double gaine a` saut d’indice
La Figure 1.7 sche´matise les diffe´rentes proprie´te´s ge´ome´triques d’une fibre a` double gaine a`
saut d’indice. Ces fibres sont constitue´es de trois couches. Ces couches sont le cœur (co), la
gaine interne (gi) et la gaine externes (ge) et sont caracte´rise´es par leur indice de re´fraction et
leur rayon. Les indices du cœur, de la gaine interne et de la gaine externe sont respectivement
nco, ngi et nge. Les rayons sont respectivement rco, rgi et rge.
Figure 1.7 Ge´ome´trie d’une fibre a` double gaine a` saut d’indice. a) Profil d’indice de la fibre
en fonction du rayon. b) Sche´ma d’une coupe transversale de la fibre. n : indice de re´fraction,
r : rayon, co : cœur, gi : gaine interne, ge : gaine externe.
Typiquement, les fibres optiques sont fabrique´es a` partir de mate´riaux die´lectriques. Ainsi,
la perme´abilite´ magne´tique de ces mate´riaux est environ celle du vide (µ ≈ µ0) et la densite´
de courant est nulle ( ~J = 0). Sous ces conditions, a` partir des e´quations de Maxwell, il est
possible d’obtenir les e´quations d’onde vectorielles homoge`nes gouvernant la propagation de
l’onde e´lectromagne´tique dans la fibre(Born & Wolf, 1959) :(
~∇2 + k2n2
)
~E = −~∇
(
~E · ~∇lnn2
)
(1.63)
et (
~∇2 + k2n2
)
~H =
(
~∇× ~H
)
× ~∇lnn2 (1.64)
ou` les champs e´lectriques et magne´tiques sont respectivement ~E et ~H, ~∇ est l’ope´rateur
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gradient et ~∇2 l’ope´rateur laplacien vectoriel. La fibre optique est un guide d’onde invariant
en z, n = n(x, y). Un mode est une solution invariante en z a` une phase pre`s donne´e par
(Snyder & Love, 1983)
~E(x, y, z) = ~e(x, y)exp(iβz) (1.65)
et
~H(x, y, z) = ~h(x, y)exp(iβz) (1.66)
ou` ~e et ~h sont les profils de champ et β est la constante de propagation. Sous ces conditions
d’invariance en z, les e´quations d’onde vectorielles homoge`nes deviennent les e´quations d’onde
vectorielles modales donne´es par(
~∇2t + k2n2 − β2
)
~e = −
(
~∇+ iβzˆ
)(
~et · ~∇tlnn2
)
(1.67)
et (
~∇2t + k2n2 − β2
)
~h =
[(
~∇t + iβzˆ
)
× ~h
]
× ~∇tlnn2 (1.68)
ou` ~et repre´sente le profil du champ e´lectrique transverse (dans le plan x - y) et ~∇t et ~∇2t sont
respectivement les ope´rateurs gradient et laplacien transverses vectoriel (Bures, 2008).
En ge´ne´ral, les diffe´rences d’indice d’une couche a` l’autre dans les fibres a` sauts d’indices sont
tre`s faibles. Ainsi, ~∇tlnn2 ≈ 0 ; cette approximation est appele´e l’approximation de guidage
faible. Sous cette condition, les E´quations 1.67 et 1.68 se simplifient a`
(∇2t + k2n2 − β2)ψ = 0, (1.69)
ou` ψ repre´sente le profil du champ (e´lectrique ou magne´tique) et ∇2t l’ope´rateur scalaire
laplacien. Pour un champ polarise´ en xˆ (Bures, 2008)
~e = exxˆ = ψxˆ (1.70)
et
~h = hyyˆ =
√
0
µ0
β
k0
ψyˆ. (1.71)
Pour un champ polarise´ en yˆ
~e = eyyˆ = ψyˆ (1.72)
et
~h = hxxˆ = −
√
0
µ0
β
k0
ψxˆ. (1.73)
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Sous ces conditions, ez ≈ 0 et hz ≈ 0. Les solutions a` l’E´quation 1.69 sont appele´es modes
LP pour linearly polarised. Le champ total Ψ est donne´ par
Ψ(x, y, z) =
N∑
n=1
ψn(x, y)exp(iβnz) (1.74)
ou` N est le nombre total de modes guide´s. Ces modes forment une base orthonorme´e :∫
∞ ψ
∗
i (x, y)ψj(x, y)dA√∫
∞ |ψi(x, y)|2 dA
∫
∞ |ψj(x, y)|2 dA
=
{
1 si i = j
0 si i 6= j (1.75)
ou` dA est un e´le´ment d’aire dans le plan (x - y). Pour les guides d’onde cylindriques tels
que les fibres optiques, les modes guide´s sont de´note´s modes LPlm ou` l est le nombre modal
azimutal et m le nombre modal radial. Le nombre de ze´ros en coordonne´e azimutale est 2l. Le
nombre de ze´ros en coordonne´e radiale est m. Ainsi, le mode fondamental LP01 est constant
selon la coordonne´e azimutale et est nul seulement lorsque r →∞. Il existe plusieurs fac¸ons
de de´terminer les profils et les constantes de propagations des modes guide´s dans une fibre
optique. Certaines ge´ome´tries simples ont des solutions analytiques. Aussi, il est possible pour
des ge´ome´tries plus complexes de discre´tiser l’E´quation 1.69 et de la re´soudre nume´riquement.
Dans les sous-sections qui suivent, les fibres a` double gaine sont toujours conside´re´es comme
e´tant a` saut d’indice. Le cœur est toujours unimodal et la gaine interne multimodale. Les para-
me`tres utilise´s lors des diffe´rentes simulation sont ceux de la fibre SM-9/105/125-20A (Nufern,
East Granby, CT) a` 1310 nm (rco = 4,5 µm, rgi = 52,5 µm, rge = 62,5 µm, λc = 1250 nm,
NAgi = 0,20). L’indice de la gaine interne est l’indice de la silice pure a` 1310 nm (ngi = 1,44720)
(Malitson, 1965). L’indice de la gaine externe peut eˆtre de´termine´ par l’ouverture nume´rique
de la gaine interne NAgi. La gaine interne e´tant beaucoup plus grande que la longueur d’onde,
l’approximation de l’optique ge´ome´trique est valide. Ainsi, en utilisant la loi de la re´flexion
totale interne, on obtient
nge =
√
n2gi − NA2gi = 1, 43331. (1.76)
L’indice de la gaine externe peut eˆtre de´termine´ par la longueur d’onde de coupure λc du
mode fondamental et le rayon du cœur. Puisque l’e´tendue du profil du mode de cœur est
de l’ordre de la dizaine de microns, la fibre peut eˆtre conside´re´e comme un guide d’onde a`
2 couches pour ce mode. Dans ce cas, le parame`tre normalise´ de la fibre V est donne´ par
(Bures, 2008)
V =
2pi
λ0
rco
√
n2co − n2gi. (1.77)
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Une fibre a` 2 couches a` saut d’indice devient bimodale lorsque V ≥ Vc ≈ 2,4048 (le premier
ze´ro de la fonction de Bessel de premier type d’ordre 0). Ainsi, nco est estime´ a`
nco =
√
n2gi +
(
Vcλc
2pirco
)2
= 1, 45178. (1.78)
1.3.2 Fibre a` double gaine effile´e
L’effilage est une me´thode qui permet de re´duire progressivement le rayon des diffe´rentes
couches d’une fibre a` laquelle on a retire´ la gaine de polyme`re. Une section de la fibre de
silice est chauffe´e afin de re´duire sa viscosite´. Simultane´ment, une tension est applique´e aux
extre´mite´s de la section chauffe´e (Birks & Li, 1992). Seule la portion chauffe´e de la fibre est
e´tire´e et par conservation du volume, les rayons de cette portion sont re´duits. Le rapport des
diame`tres de la fibre effile´e df et des diame`tres originaux d0 est appele´ RIE :
RIE =
df
d0
. (1.79)
Ge´ome´trie
Afin de bien identifier l’impact de l’effilage de la fibre sur la propagation, il est important de
mode´liser la ge´ometrie de ces composantes fibre´es. En effet, l’effilage introduit des re´gions de
transition qui brisent l’invariance en z de la fibre originale (voir la Figure 1.8). Le profil de la
fibre effile´e en fonction de la longueur d’e´tirage x et de la largeur de la flamme L0 est donne´e
par (Birks & Li, 1992)
r(x) = r0exp
(−x
2L0
)
(1.80)
ou` r0 est le rayon initial de la fibre. La distance le long de la re´gion de transition de la fibre
effile´e z est lie´e a` la distance d’e´tirage x (voir la Figure 1.8) par
z(x) =
x
2
. (1.81)
Pour une flamme de largeur constante L0, le profil longitudinal dans les sections de transition
est de´crit par
r(z) = r0exp (−z/L0) . (1.82)
La longueur de la re´gion constante Lcte est donne´e par la largeur de la flamme L0.
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Figure 1.8 Ge´ome´trie d’une fibre a` double gaine effile´e. d0 : diame`tre initial, df : diame`tre
final, x : longueur d’e´tirage, Lcte : longueur de la section constante.
Crite`re d’adiabaticite´
Puisque le profil des fibres effile´es varie en z, un couplage entre les diffe´rents modes est
possible dans les re´gions de transition (Bures, 2008). Dans un contexte d’endoscopie, il est
important que l’illumination reste unimodale afin de pre´server les re´solutions late´rale et axiale
(Yelin et al., 2004). Il faut donc que le couplage entre le mode de cœur et les modes de gaines
interne et externe soit nul (ou presque). De plus, un couplage nul assure l’achromaticite´ de
la transmission. Cette achromaticite´ est essentielle pour l’utilisation de l’encodage spectral
comme me´canisme de balayage. Une telle transition est appele´e transition adiabatique. Le
crite`re d’adiabaticite´ entre deux modes i et j est obtenu lorsque la longueur de couplage Lc,ij
est plus grande que la longueur de battement entre ces deux modes zb,ij i.e.
Lc,ij =
1
Cij
> zb,ij =
2pi
βi − βj . (1.83)
La variable Cij repre´sente le coefficient de couplage entre les modes i et j et est donne´e par
(voir Bures, 2008)
Cij =
k20
2
√
βiβj
1
βi − βj
∫
∞
∂n2
∂z
ψˆiψˆjdA (1.84)
ou` dA est un e´le´ment d’aire dans le plan transverse et ψˆi,j sont les profils des modes normalise´s
selon
ψˆi =
ψi√∫
∞ |ψi|2 dA
. (1.85)
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Il est utile d’indroduire le coefficient de couplage normalise´, donne´ par
C¯ij =
Cij
(1/r)(dr/dz)
(1.86)
ou` r peut eˆtre rco, rgi ou rge. En effet, si l’on ne´glige la diffusion des dopants lors du chauffage
de la fibre, les quantite´s (1/rco)(drco/dz), (1/rgi)(drgi/dz) et (1/rge)(drge/dz) sont e´gales.
En examinant l’e´quation 1.84, on observe que, si les modes i et j ne sont pas de meˆme
syme´trie azimutale (nombre l), Cij = 0. Pour une fibre a` double gaine a` saut d’indice, C¯ij
pour les modes ayant un nombre l = 0 (ψ(r, θ) = ψ(r)) est donne´ par
C¯ij =
pik20√
βiβj
1
βi − βj
[
r2co
(
n2co − n2gi
)
ψˆi(rco)ψˆj(rco)+
r2gi
(
n2gi − n2ge
)
ψˆi(rgi)ψˆj(rgi) + r
2
ge
(
n2ge − n2ext
)
ψˆi(rge)ψˆj(rge)
]
(1.87)
ou` next est l’indice du milieu entourant la fibre effille´e. Pour le reste de cette section, le milieu
externe est conside´re´ comme e´tant de l’air (next = 1).
La condition d’adiabaticite´ peut eˆtre re´e´crite en fonction de C¯ij comme e´tant
1
r
dr
dz
<
1
C¯ijzb,ij
. (1.88)
Pour un e´tirage avec une largeur de flamme L0 constante, selon l’e´quation 1.82, on obtient
1
r
∣∣∣∣drdz
∣∣∣∣ = 1L0 . (1.89)
Ainsi la largeur de flamme minimale Lmin pour respecter le crite`re d’adiabaticite´ sous un tel
e´tirage est donne´e par
Lmin =
∣∣C¯ijzb,ij∣∣ . (1.90)
La Figure 1.9 montre la largeur minimale de flamme pour respecter le crite`re d’adiabaticite´
du mode fondamental LP01 vers les modes LP02, LP03 et LP04 lors d’un e´tirage avec une
largeur de flamme constante. La simulation a e´te´ faite sous Matlab en utilisant l’algorithme
de diffe´rence finie Mode Solver ( c©Thomas E. Murphy, 2011) pour de´terminer les profils et
constantes de propagation des modes scalaires LPlm (Fallahkhair et al., 2008). Selon ce calcul,
la largeur de la flamme doit exce´der 1,5 mm pour que la transition soit adiabatique pour le
mode LP01 pour un RIE variant de 0,2 a` 1.
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Figure 1.9 Largeur minimale de flamme pour respecter le crite`re d’adiabaticite´ lors d’un e´ti-
rage avec une largeur de flamme constante en fonction du ratio inverse d’effilage (RIE). Para-
me`tres de la fibre : λ = 1310 nm, rco = 4,5 µm, rgi = 52,5 µm, rge = 62,5 µm, nco = 1,45178,
ngi = 1,44720, nge = 1,43331 et next = 1.
Modes de la gaine interne
Il est difficile d’appliquer le raisonnement modal utilise´ dans la section pre´cedente pour les
guides d’onde hautement multimodals tels que la gaine interne de la fibre SM-9/105/125-20A
(Nufern, East Granby, CT) pour calculer les pertes et les couplages dans les re´gions de tran-
sition d’une fibre effile´e. Non seulement le nombre de combinaisons entre les diffe´rents modes
est tre`s e´leve´, mais les erreurs nume´riques de me´thodes - telles que la diffe´rence finie - peuvent
facilement donner de faux re´sultats. Dans de tels guides d’ondes effile´s, l’optique ge´ome´trique
est une approximation valable qui permet d’e´tudier plus facilement le comportement de la
lumie`re.
La Figure 1.10a montre que, avant la premie`re re´gion de transition, un rayon guide´ par la
gaine interne de la fibre a` double gaine rencontre l’interface gaine interne - gaine externe avec
un angle par rapport a` la normale de l’interface constant (θi = θf ) (Snyder & Love, 1983).
Lorsque ce rayon parvient a` la premie`re re´gion de transition, son angle avec la normale
diminue a` chaque re´flection (voir la Figure 1.10b). Apre`s plusieurs re´flexions, l’angle devient
infe´rieur a` l’angle critique et le rayon et partiellement re´fracte´ dans la gaine externe ou dans
le milieu externe ce qui engendre des pertes.
Un rayon guide´ par la gaine interne de la re´gion constante de la fibre effile´e rencontre l’in-
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Figure 1.10 Propagation des rayons dans un guide d’onde multimodal bidimensionnel a` deux
couches. a) Guide d’onde constant en z. b) Guide d’onde de´croissant en z. c) Guide d’onde
croissant en z. θi : angle initial par rapport a` la normale de l’interface coeur - gaine, θf : angle
final par rapport a` la normale de l’interface coeur - gaine,θc : angle critique par rapport a` la
normale de l’interface coeur - gaine pour avoir une re´flection totale interne, nco : indice du
coeur et ng : indice de la gaine (nco > ng).
terface gaine interne - gaine externe avec un angle par rapport a` la normale de l’interface
constant (voir la Figure 1.10a). Lorsque ce rayon parvient a` la deuxie`me re´gion de transition,
l’angle du rayon avec la normale augmente a` chaque re´flection (voir la Figure 1.10c)). Donc,
la lumie`re guide´e initialement par la gaine interne de la re´gion constante de la fibre effile´e ne
devrait pas avoir de pertes.
1.4 Coupleur en fibre a` double gaine
Les coupleurs sont des composantes fibre´es qui permettent de combiner ou se´parer la lu-
mie`re initialement guide´e par une fibre optique. Ils peuvent se´parer ou recombiner des si-
gnaux ayant des longueurs d’onde diffe´rentes. Dans ce cas, ils sont appele´ coupleurs mul-
tiplexeur/de´multiplexeur en longueur d’onde. Ils peuvent aussi se´parer un signal incident
en deux signaux d’intensite´ variable. Dans ce cas, ils sont les e´quivalents fibre´s des lames
se´paratrices.
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Plusieurs techniques de fabrication de coupleurs existent. Ils peuvent eˆtre fabrique´s a` partir
d’un assemblage de composantes optiques re´gulie`res (lentille de collimation, lames se´para-
trices, filtres ...) auxquelles on a incorpore´ des fibres optiques en l’entre´e et en sortie (Masuda
& Iwama, 1982). Ils peuvent aussi eˆtre constitue´s de deux fibres dont les cœurs ont e´te´ mis
en contact en enlevant une partie des gaines de fac¸on chimique (Sheem & Giallorenzi, 1979)
ou par polissage me´canique (Parriaux & Gidon, 1981). Une dernie`re technique de fabrication
est la fusion et l’e´tirage de deux fibres (Lacroix et al., 2006). Dans ce cas, le couplage d’une
fibre a` l’autre survient lorsque, par re´duction du profil des deux fibres fusionne´es, la partie
e´vanescente du mode dans la premie`re fibre de´borde dans le cœur de la seconde fibre.
Dans le contexte de l’endoscopie a` fibre unique, les coupleurs en fibres a` double gaine sont
utilise´s afin de se´parer le mode de cœur des modes de gaines. Les sous-sections qui suivent
expliquent les fondements the´oriques ne´cessaires pour la conception d’un tel coupleur par
fusion-e´tirage.
1.4.1 Ge´ome´trie
Les coupleurs sont constitue´s de deux fibres optiques mises coˆte a` coˆte qui sont en premier
lieu fusionne´es en utilisant une source de chaleur. Par tension de surface, les deux fibres se
de´forment minimisant ainsi l’e´nergie de surface. Le calcul rigoureux du profil d’indice final
de la section transverse demande donc une mode´lisation du de´placement de chaque interface
en fonction de la tempe´rature de la flamme, de la viscosite´ des fibres et des tensions de
surfaces (Pone et al., 2004). Les profils d’indice transverses sont caracte´rise´s par leur degre´s
de fusion f .
Un degre´ de fusion nul correspond a` deux fibres en contact mais ayant conserve´ leur ge´o-
me´trie originale (voir la Figure 1.11b). Lorsque le degre´ de fusion e´gale 1, les deux fibres
ont coalesce´es (voir la Figure 1.11c). Pour un tel degre´ de fusion, la frontie`re exte´rieure du
profil transverse est circulaire. Par conservation de l’aire totale des deux fibres, on trouve que
le rayon exte´rieur vaut
√
2rge ou` rge est le rayon original d’une fibre. La forme des couches
internes (cœurs, gaine interne) est plus difficile a` de´terminer. Certaines formulations parame´-
triques permettent d’approximer le profil d’indice transverse (Lacroix et al., 1994) sans avoir
a` faire le de´veloppement en me´canique des fluides fait par Pone et al.. Dans ce cas, pour un
degre´ de fusion de 1, les cœurs sont conside´re´s comme circulaires, de rayons e´gaux aux rayons
initiaux (rco) et ils sont situe´s a` (
√
2 − 1)rge par rapport au centre de la structure totale.
La ge´ome´trie des gaines internes est plus difficile a` approximer de fac¸on pre´cise. Une fac¸on
simple mais grossie`re de parame´triser les gaines internes pour f = 1 est de les conside´rer
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Figure 1.11 Ge´ome´trie d’un coupleur en fibre a` double gaine effile´e. a) Vue de profil. b) Coupe
transverse pour un degre´ de fusion nul (f = 0). c) Coupe transverse pour un degre´ de fusion
e´gal a` 1 (f = 1).
comme des demi-cercle de rayon
√
2rgi (voir la Figure 1.11c). La distance h =
√
2(rge− rgi)/2
entre le centre de la structure et la gaine interne est e´gale a` la distance entre la gaine interne
et la frontie`re.
Une fois fusionne´es, les fibres sont e´tire´es de la meˆme fac¸on que pour les fibres effile´es. La
Figure 1.11a montre le profil de la structure finale du coupleur fabrique´ par fusion-e´tirage.
Puisque la ge´ome´trie de la coupe transverse est modifie´e par la fusion, le RIE est mieux de´fini
par
√
Af/A0 ou` A0 est l’aire initiale de la section transverse et Af l’aire apre`s e´tirage.
E´tant donne´ la structure complexe des coupleurs en fibres fusionne´s-e´tire´s et les diffe´rences
entre les comportements du signal de cœur unimodal et du signal de gaine interne multimodal,
il est pratique de diviser l’analyse de la propagation de la lumie`re selon les sections du coupleur
et le type de signal. Les sous-sections qui suivent explique la propagation de la lumie`re dans
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le cœur en premier lieu et la propagation dans la gaine interne en second lieu.
1.4.2 Supermodes scalaires
Le couplage entre deux modes de meˆme ordre d’une branche vers une autre peut eˆtre de´-
termine´ par le calcul des supermodes SLPlm. Au lieu de conside´rer la perturbation au mode
LPlm d’une branche due a` la pre´sence d’une deuxie`me fibre, on fait le calcul des modes gui-
de´s par la structure totale compose´e des 2 fibres fusionne´es ; ce sont les supermodes. Cette
approche est ide´ale pour analyser la propagation des modes de bas ordres tels que le mode de
cœur de la fibre a` double gaine. La Figure 1.12 montre les profils des 2 premiers supermodes
SLP01 et SLP11.
Figure 1.12 Correspondance entre les modes LP01 des branches 1 et 2 avec les supermodes
SLP01 et SLP11. Parame`tres de la fibre : λ = 1310 nm, rco = 4,5 µm, rgi = 52,5 µm,
rge = 62,5 µm, nco = 1,45178, ngi = 1,44720, nge = 1,43331, next = 1, f = 0 etRIE de
1).
La Figure 1.12 sugge`re que les modes originaux LPlm peuvent eˆtre de´crits comme une com-
binaison line´aire de supermodes. Ainsi un champ initial au de´but de la structure fusionne´e-
e´tire´e excite des supermodes avec des amplitudes et des phases donne´es. Ces supermodes
se propagent le long de la structure fusionne´e-e´tire´e. Les amplitudes des modes a` la sor-
tie du coupleur de´pendent de la de´composition du champ final donne´ par la projection des
supermodes sur les modes des fibres originales.
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Pour une excitation du mode fondamental de la branche 1 LP01,1 les transmission en intensite´
a` la sorties du coupleur pour la branche 1 (T1) et pour la branche 2 (T2) pour des re´gions de
transition adiabatiques sont donne´es par
T1 = cos
2(∆φ/2) (1.91)
et
T2 = sin
2(∆φ/2) (1.92)
ou` ∆φ est le de´phasage accumule´ entre les supermodes SLP01 et SLP11 de constantes de
propagation βSLP01 et βSLP11. Ce de´phasage est simplement donne´ par
∆φ =
∫
L
[βSLP01(z)− βSLP11(z)] dz (1.93)
ou` L est la longueur de la section fusionne´e-e´tire´e.
La longueur de battement, zb, est la distance ne´cessaire pour que l’e´nergie passe d’une branche
a` l’autre et revienne dans la branche originale. Elle correspond a` un de´phasage de 2pi et est
donne´e par
zb =
2pi
βSLP01 − βSLP11 (1.94)
La Figure 1.13 montre la longueur de battement entre les supermodes SLP01 et SLP11 en
fonction du RIE. La simulation a e´te´ faite sous Matlab en utilisant l’algorithme de diffe´rence
finie Mode Solver pour de´terminer les constantes de propagation des modes scalaires SLPlm
(Fallahkhair et al., 2008). Ainsi, pour obtenir un coupleur achromatique (dont toute l’intensite´
initialement couple´e au mode LP01,1 est transmise a` la sortie dans le mode LP01,1), il sufit
d’avoir un coupleur plus court que la longueur de battement pour le RIE final et dont les
re´gions de transition sont adiabatiques afin d’e´viter tout couplage du mode de cœur vers les
modes de gaine interne.
1.4.3 Couplage des modes de gaine interne
Comme c’est le cas pour la fibre a` double gaine effile´e, le grand nombre de modes de gaine in-
terne empeˆche d’analyser nume´riquement leur propagation dans le coupleur en fibre a` double
gaine. Parcontre, il est possible d’e´tudier qualitativement les effets des re´gions de transitions
a` partir de l’optique ge´ome´trique. Aussi, en e´tudiant l’e´tendue du champ e´vanescent qui sur-
vient lors d’une re´flexion totale interne, il est possible de de´terminer la propension d’un mode
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Figure 1.13 Longueur de battement entre les supermodes SLP01 et SLP11. Parame`tres de la
fibre : λ = 1310 nm, rco = 4,5 µm, rgi = 52,5 µm, rge = 62,5 µm, nco = 1,45178, ngi = 1,44720,
nge = 1,43331 et next = 1.
de gaine interne a` transfe´rer d’une branche a` l’autre.
Dans le cas de l’approximation de l’optique ge´ome´trique les diffe´rents couplages se produisent
seulement dans les re´gions de transition du coupleur fusionne´-e´tire´. En effet, l’approche par
le trace´ des rayons est une approximation du champ e´lectromagne´tique ne´gligeant le champ
e´vanescent. Ainsi, il n’y a pas de couplage possible lorsqu’un guide d’onde est invariant en
z (comme c’est le cas dans la section constante au centre du coupleur). La premie`re re´gion
de transition fait sortir les rayons de la gaine interne. Une fois sortie de la gaine interne, ils
se me´langent dans l’ensemble de la structure fusionne´e-e´tire´e. Puisque la diffe´rence d’indice
entre la gaine interne et la gaine externe est beaucoup plus faible que la diffe´rence d’indice
entre la gaine externe et l’air, si la pente et la longueur de la re´gion de transition sont faibles,
peu de rayons sortiront de la structure fusionne´e-e´tire´e pour eˆtre guide´s dans l’air. A` la
seconde re´gion de transition, une fraction des rayons sont recombine´s dans les gaines internes
de chaques branches. Une conse´quence directe de ce type de couplage est qu’il va engendrer
des pertes. Une partie des pertes provient des rayons qui sortent de la structure fusionne´e-
e´tire´e a` la premie`re re´gion de transition. Une seconde partie provient des rayons qui restent
guide´s par l’interface gaine externe-air a` la fin du coupleur. Cette perte peut eˆtre re´duite en
utilisant des fibres a` double gaine dont la diffe´rence entre l’aire totale et entre l’aire de la
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gaine interne est faible.
Une seconde analyse utilisant le champ e´vanescent lors des re´flexions totale interne permet
de pre´dire qualitativement la qualite´ du couplage dans la re´gion constante. Plus l’ordre des
modes de gaine interne est e´leve´, plus la fraction e´vanescente du mode est e´leve´e (Snyder
& Loves, 1976). Ainsi, plus l’ordre des modes de gaine interne est e´leve´, plus le couplage
avec le mode de meˆme ordre de la seconde branche sera e´leve´ (longueur de battement des
supermodes correspondants plus courte). Ainsi, il est possible de favoriser le couplage entre
les modes de gaine interne en minimisant le couplage entre les modes fondamentaux guide´s
par les cœur des fibres a` double gaine.
Finalement, le nombre e´leve´ de modes de la gaine interne implique deux conse´quences. Pre-
mie`rement, l’intensite´ transmise ne de´pend pas ou peu de la longueur d’onde. Aussi, pour un
coupleur syme´trique, la re´partion maximale de l’intensite´ a` la sortie est de 50% dans chaque
branche.
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CHAPITRE 2 ME´THODOLOGIE
Le premier objectif de ce projet est la cre´ation et la caracte´risation d’un coupleur en fibres a`
double gaine pour l’endoscopie a` fibre unique. Ce coupleur sert a` se´parer les modes de gaines
du mode de cœur et ce de manie`re achromatique pour permettre l’utilisation de l’encodage
spectral. Aussi, afin d’obtenir des intensite´s d’illumination et de de´tection ade´quates les
pertes pour les signaux de cœur et de gaine interne doivent eˆtre minimise´es. La conception,
la caracte´risation et l’utilisation d’un tel coupleur dans un syste`me d’encodage spectral ont
fait l’objet d’une premie`re publication (Lemire-Renaud et al., 2010). Cette publication fait
l’objet du chapitre 3. Les auteurs sont dans l’ordre Simon Lemire-Renaud, Maxime Rivard,
Mathias Strupler, Dominic Morneau, Fre´de´ric Verpillat, Xavier Daxhelet, Nicolas Godbout et
Caroline Boudoux. J’ai fait la conception du coupleur avec l’aide de Maxime Rivard. J’ai fait
la fabrication et la caracte´risation spectrale du coupleur. J’ai fait la conception, la fabrication
et la caracte´risation du montage d’imagerie ainsi que l’obtention (acquisition et traitement)
des images.
Le second objectif est de faire un coupleur en fibres a` double gaine pour l’endomicroscopie
confocale a` fibre unique. Comme pour le premier coupleur, celui-ci doit eˆtre achromatique
avec un minimum de pertes. Afin de permettre le sectionnement optique qui caracte´rise la
microscopie confocale, le ratio entre l’illumination unimodale et la de´tection multimodale
doit eˆtre ≤ 5 (voir le chapitre 4). Ce crite`re est satisfait par l’ajout au coupleur original
d’une fibre effile´e clive´e en son centre. La conception, la caracte´risation et l’utilisation de
cette composante tout-fibre dans un microscope confocal a` encodage spectral ont fait l’objet
d’une seconde publication (Lemire-Renaud et al., 2011). Cette publication fait l’objet du
chapitre 4. Les auteurs sont dans l’ordre Simon Lemire-Renaud, Mathias Strupler, Fouzi
Benboujja, Nicolas Godbout et Caroline Boudoux. Ma contribution consiste en la conception,
la fabrication et la caracte´risation de la fibre effile´e. De plus, j’ai conc¸u, fabrique´ et caracte´rise´
le microscope confocal a` encodage spectral et j’ai obtenu les images. J’ai de´veloppe´ la the´orie
de formation d’image en microscopie confocale partiellement cohe´rente avec l’aide de Mathias
Strupler.
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2.1 Coupleur en fibres a` double gaine pour l’endoscopie a` fibre unique
2.1.1 Conception
Une fac¸on simple dobtenir une illumination provenant uniquement du mode fondamental de
cœur, sans pertes et achromatique est de concevoir un coupleur nul pour ce mode c’est-a`-dire
qui conserve la lumie`re dans la branche d’injection. Pour minimiser les pertes, il posse`de des
re´gions de transitions adiabatiques afin de limiter le couplage avec les modes d’ordre supe´-
rieurs. Afin de ne pas transfe´rer de l’e´nergie au modes fondamental de la seconde branche a` la
sortie du coupleur, sa longueur totale est beaucoup plus petite que la longueur de battement
entre les supermodes SLP01 et SLP11.
Le couplage entre les modes de gaine est favorise´ par une fusion forte. La fusion forte permet
d’approcher les gaine interne plus que les cœurs (voir la figure 1.11). De plus, la fibre SM-
9/105/125-20A (Nufern, East Granby, CT) posse`de un cœur de silice dope´ au germanium afin
d’augmenter l’indice de re´fraction. La gaine externe a` un indice diminue´ suite a` un dopage au
fluor. Le fluor se diffuse plus rapidement que le germanium. Ainsi, une fusion forte favorise
le couplage entre les modes de gaines interne en amoindrissant la barrie`re entre les gaines
internes sans perdre le saut d’indice entre le cœur et la gaine interne.
Afin de re´pondre au crite`re d’adiabaticite´, une largeur de flamme de 8 mm est utilise´e lors de
l’e´tirage. La transmission du mode de cœur est mesure´e pendant l’e´tirage et celui-ci est arreˆte´
lorsqu’un couplage vers le mode de cœur de la seconde branche d’environ 5 % est de´tecte´
(RIE d’environ 0,3).
2.1.2 Fabrication
Le montage de fusion-e´tirage du Laboratoire des fibres optiques est constitue´ d’un microscope
pour l’inspection des fibres, de deux moteurs pour l’e´tirage des fibres et de trois moteurs pour
le controˆle de la micro-torche. La micro-torche est alimente´e par un me´lange de dioxige`ne et
de propane. En plus de ces deux gaz de l’argon est e´galement utilise´ afin d’assurer la stabilite´
de la flamme lorsque de faibles de´bits de dioxige`ne et de propane sont utilise´s. Afin de mesurer
en temps re´el la transmission dans les deux branches, le montage comprend aussi une source
optique a` large bande stabilise´e, un analyseur de spectre et un commutateur optique (voir la
Figure 2.1).
La fabrication commence par le de´gainage de la gaine de protection de polyme`re sur 32 mm
de 2 sections de la fibre a` double gaine. Ces sections sont nettoye´es a` l’ace´tone et inspecte´e sur
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le microscope. Un assemblage de poids et de rainures en V formant un angle de 120◦ permet
de maintenir les fibres en contact le long des sections de´gaine´es. Une tension identique entre
les 2 fibres est maintenue a` l’aide de 2 poids de meˆme masses.
Figure 2.1 Proce´dure de prise de re´fe´rences pour la caracte´risation du signal de cœur du
coupleur en fibres a` double gaine. a) Re´fe´rence du bras 2. b) Cassure de la fibre. c) Re´fe´rence
du bras 1. C. O. : Commutateur optique.
Afin de caracte´riser la transmission du mode de cœur la fibre a` double gaine est e´pissure´e
a` 2 fibres SMF-28 (Corning, Riverfront Plaza, NY). Une premie`re fibre SMF-28 (Corning,
Riverfront Plaza, NY) est connecte´e a` la source a` large bande, la seconde au commutateur
optique lui-meˆme connecte´ a` l’analyseur de spectre. La trace obtenue donne la re´fe´rence de
la deuxie`me branche (voir la Figure 2.1 a). En effet, le profil du mode fondammetal de la
fibre SMF-28 (Corning, Riverfront Plaza, NY) correspond au profil du mode de cœur de la
fibre SM-9/105/125-20A (Nufern, East Granby, CT). Ainsi, avec une bonne recette d’e´pissure
(Yablon, 2005) on peut supposer que les 2 e´pissures (celle reliant la source a` la fibre a` double
gaine et celle reliant la fibre a` double gaine au commutateur optique) permettent d’exciter et
de de´tecter uniquement le mode de cœur de la fibre a` double gaine. Une fois la re´fe´rence de
la deuxie`me branche obtenue, la fibre a` double gaine est coupe´e en 2 (voir la Figure 2.1 b).
La nouvelle sortie correspond a` la sortie de la premie`re branche et la trace donne la re´fe´rence
pour la premie`re branche (voir la Figure 2.1 c).
Une fois installe´es, les fibres sont fusionne´es ensemble. La fusion se fait avec une micro-flamme
dont les proportions Ar : O2 : C3H8 sont respectivement de 0,14 : 0,85 : 1. La distance de
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balayage de la microtorche varie pe´riodiquement entre 4 mm et 8 mm jusqu’a` ce que la
distance entre les points de fusion atteigne 7,75 mm
Une fois fusionne´es les deux fibres sont e´tire´es. L’e´tirage se fait avec un balayage de la micro-
torche constant sur 8 mm. Lorsque la branche 2 a une transmission le´ge`rement infe´rieure
a` 5 %, l’e´tirage est arreˆte´. Cela correspond a` un RIE d’environ 0,3. Les spectres finaux du
signal de cœur sont enregistre´s pour la caracte´risation du coupleur.
Afin d’assurer la stabilite´ me´canique du coupleur, on allonge a` froid le coupleur de 50 microns
et on le fixe avec de la colle optique sur un substrat de quartz. Le quartz ayant la meˆme
coefficient de dilatation thermique que la silice amorphe, la tension sur le coupleur est donc
constante. Pour le prote´ger de la poussie`re, le coupleur est ensuite introduit dans un tube
d’acier qui est finalement scelle´ avec des bouchons de caoutchouc et de l’e´poxyde.
2.1.3 Caracte´risation
Le signal de cœur est directement caracte´rise´ lors de la fabrication du coupleur suivant la
proce´dure standard pour des coupleur en fibre unimodales (voir la Figure 2.1). Ceci est
possible car le profil du mode fondamental de la fibre unimodale SMF-28 (Corning, Riverfront
Plaza, NY) est tre`s proche de celui de la fibre a` double gaine.
Le signal de la gaine interne est caracte´rise´ apre`s la fabrication du coupleur. L’utilisation
d’un analyseur de spectre est a` proscrire dans ce cas, car le filtrage spatial risque de favoriser
la caracte´risation des modes de bas ordre. Aussi, il faut s’assurer d’exciter tout les modes
de la gaine interne. Pour ce faire, il est possible d’utiliser un laser accordable. Une source
e´tendue est obtenue par la diffusion de la sortie du laser a` travers du verre de´poli (voir la
Figure 2.2). On injecte ensuite cette lumie`re directement dans la fibre a` double gaine. On
utilise un de´tecteur large pouvant de´tecter tout le coˆne lumineux a` la sortie de la fibre. Une
premie`re re´fe´rence est enregistre´e (voir la Figure 2.2 a)). Ensuite, la fibre est coupe´e en deux
et on fait des e´pissures a` l’entre´e et a` la sortie du coupleur(voir la Figure 2.2 b). Ensuite, on
fait une dernie`re e´pissure pour caracte´riser la seconde sortie du coupleur (voir la Figure 2.2 c).
2.1.4 Imagerie a` encodage spectral
Il est important de bien mesurer l’impact du coupleur en fibres a` double gaine dans un
contexte d’imagerie a` fibre unique. Pour ce faire, on mesure les re´solutions axiale et late´rale,
l’intensite´ collecte´e et le contraste de tavelure. En comparant le signal de cœur avec le signal
41
Figure 2.2 Proce´dure de prise de re´fe´rences pour la caracte´risation du signal de gaine interne
du coupleur en fibres a` double gaine. a) Re´fe´rence. b) Mesure du bras 1. b) Mesure du bras
2. C : Coupleur en fibres a` double gaine.
de la gaine interne, on peut de´terminer les ame´liorations et les inconve´nients apporte´s par le
coupleur comparativement a` une illumination et une de´tection avec une fibre unimodale tra-
ditionelle. De plus, l’utilisation de l’encodage spectral est une bonne e´valuation pour mesurer
les impacts de la chromatiticite´ re´siduelle du coupleur. Le montage d’imagerie a` encodage
spectral utilise´ est de´crit en de´tail dans le chapitre 3.
L’acquisition commence par une mesure du spectre de la source a` balayage rapide. Ensuite,
on aquiert les signaux de cœur et de gaine interne sans e´chantillon. Les images finales sont
obtenues par les images brutes auxquelles on soustrait les images a` vide et ensuite on nor-
malise par l’intensite´ de la source. Il est important, lorsque l’on utilise un laser a` balayage
rapide base´ sur un polygone rotatif, de ne jamais arreˆter l’acquisition pendant ces e´tapes et
que le nombre de lignes soit un multiple du nombre de facettes du polygone. Puisque chaque
facettes posse`de une re´flectivite´ et des imperfections propres, il faut toujours traiter une ligne
a` encodage spectral de l’image brute avec les re´fe´rences obtenues pour la meˆme facette.
La calibration se fait a` l’aide de la cible de re´solution U.S. Airforce 1951 (Edmund Optics,
Barrington, NJ) positionne´e au plan focal de l’instrument. Une fois calibre´e, on trouve les
re´solutions late´rales en imageant un e´le´ment de la cible de re´solution. La re´solution late´rale
correspond a` la distance pour laquelle l’intensite´ passe de 10 % a` 90 % de l’intensite´ maximale.
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Les re´solutions axiales sont de´termine´es en de´plac¸ant un miroir a` travers le plan focal et
elles correspondent aux distances entre les intensite´es correspondant a` 50 % de l’intensite´
maximale.
Afin de de´terminer l’impact du coupleur en fibres a` double gaine sur l’intensite´ recuellie et
sur le contraste de tavelures, un papier de polissage ayant des grains de 1 micron est utilise´
comme diffuseur plan. En effet, les reliefs e´tant plus petits que la re´solution optique, ce papier
permet de simuler la surface diffusante d’un e´chantillon biologique. Le papier est place´ au
plan focal de l’instrument. L’intensite´ correspond a` l’intensite´ moyenne du centre de l’image.
Le contraste de tavelure est le ratio entre l’e´cart type et la moyenne de l’intensite´ au centre
de l’image.
2.2 Fibre a` double gaine effile´e pour l’endoscopie a` fibre unique
2.2.1 Conception
Afin d’adapter le coupleur en fibres a` double gaine pour l’endomicroscopie confocale a` fibre
unique, une fibre a` double gaine effile´e et clive´e en son centre a` e´te´ ajoute´e a` la branche
d’imagerie du coupleur. Cette fibre effile´e permet de modifier le ratio entre l’illumination
unimodale et la de´tection multimodale. Avec un RIE d’environ 0,5, le ratio entre le dia-
me`tre de la gaine interne et le diame`tre du mode fondamental a` 1/e en amplitude devient
the´oriquement environ 5. Ce ratio permet de conserver une bonne re´solution axiale tout en
augmentant l’intensite´ recueillie et en re´duisant le contraste de tavelure (voir le chapitre 4).
Pour garantir l’achromaticite´ et une illumination unimodale, il suffit d’avoir une re´gion de
transition adiabatique. Cette transition adiabatique est obtenue en ayant une largeur de
flamme de 8 mm. Ensuite, la fibre effile´e est clive´e en son centre a` l’aide de la cliveuse a`
angle FK12 (Ericsson York, Beaverton, Or). Puisque l’aire de la fibre effile´e est quatre fois
plus petite que l’aire initiale, la tension applique´e lors de la clive doit eˆtre quatre fois plus
faible. Aussi, une clive a` angle est de mise afin de minimiser les re´trore´flexions au mode de
cœur. Le diame`tre e´tant deux fois plus petit, l’angle de la torsion applique´ a` la fibre doit
eˆtre deux fois plus e´leve´. Cette torsion est applique´e dans l’axe de la fibre. Finalement, les
re´trore´flexions vers les modes de gaines internes sont re´duites par l’ajout d’une goutte de gel
d’indice plus e´leve´ que la gaine externe. Ainsi, les modes guide´s par l’interface gaine externe-
air sont atte´nue´s. Il est important d’atte´nuer ces modes car ils peuvent se coupler avec les
modes de gaines internes dans la re´gion de transition et contribuer a` de´grader le rapport
signal sur bruit.
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2.2.2 Fabrication
L’e´tirage commence par le de´gainage de la gaine de protection de polyme`re sur 32 mm.
Cette section est nettoye´e a` l’ace´tone et inspecte´e sur le microscope. Afin de caracte´riser la
transmission du mode de cœur, la fibre a` double gaine est e´pissure´e a` deux fibres SMF-28
(Corning, Riverfront Plaza, NY) et une re´fe´rence est enregistre´e.
L’e´tirage se fait avec un balayage de la micro-torche constant de 8 mm. Les de´bits des gaz, la
vitesse de balayage et la position de la torche sont les meˆmes que pour l’e´tirage du coupleur.
Lorsque la longueur d’e´tirage atteint 11 mm, l’e´tirage est arreˆte´. La trace finale est enregistre´e
pour la caracte´risation du signal de cœur. La fibre effile´e est clive´e a` angle en son centre.
Finalement, la fibre est inspecte´e sur la fusionneuse FFS-2000 (Vytran, Morganville, NJ) afin
de mesurer le RIE final et la qualite´ de la clive.
La composante finale est obtenue par l’e´pissure de la fibre effile´e avec le coupleur a` double
gaine et l’ajout de la goutte de gel d’indice.
2.2.3 Caracte´risation
La caracte´risation du signal de cœur du composant final est obtenue simplement par la
multiplication de la transmission de la fibre effile´e avec la transmission de la premie`re branche
du coupleur. La caracte´risation du signal de gaine interne du composant final se fait de la
meˆme fac¸on que pour le coupleur (voir la Figure 2.2) mais en injectant dans la fibre effile´e.
2.2.4 Imagerie a` encodage spectral
L’impact de la combinaison fibre effile´e-coupleur en fibres a` double gaine dans un contexte
d’endomicroscopie confocale est de´termine´ a` l’aide d’un microscope a` encodage spectral. Il
se mesure en obtenant les valeurs de re´solutions axiale et late´rale, l’intensite´ collecte´e et le
contraste de tavelure. En comparant le signal de cœur avec le signal de gaine interne, on
peut de´terminer quelles sont les ame´liorations et les inconve´nients apporte´s par le coupleur
comparativement a` une illumination et une de´tection avec une fibre unimodale traditionelle.
Le montage d’imagerie a` encodage spectral utilise´ est de´crit en de´tail dans le chapitre 4.
Les proce´dures de normalisation et de mesures de re´solution sont les meˆmes que pour le
montage utilise´ pour caracte´riser le coupleur seul. Pour de´terminer l’impact de la fibre a`
double gaine effile´e dans un contexte de microscopie confocale sur l’intensite´ recuellie et le
contraste de tavelures, il faut utiliser un diffuseur en volume pour simuler un tissu biologique.
44
En effet, dans un contexte de microscopie confocale, on n’est pas seulement inte´resse´ par les
photons re´trodiffuse´s par la surface de l’e´chantillon, mais surtout par les photons re´trodiffuse´s
a` l’inte´rieur de l’e´chantillon. Les mesures ont e´te´ faites sur une solution d’intralipide a` 20 %.
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CHAPITRE 3 ARTICLE 1 : DOUBLE-CLAD FIBER COUPLER FOR
ENDOSCOPY
Authors : Simon Lemire-Renaud, Maxime Rivard, Mathias Strupler, Dominic Morneau,
Fre´de´ric Verpillat, Xavier Daxhelet, Nicolas Godbout and Caroline Boudoux
Abstract : We present a double-clad fiber coupler (DCFC) for use in endo-
scopy to reduce speckle contrast, increase signal collection and depth of field.
The DCFC is made by fusing and tapering two all silica double-clad fibers
(DCFs) and allows achromatic transmission of > 95 % of core illumination
(1265 nm − 1325 nm) as well as collection of > 42 % of inner cladding dif-
fuse light. Its potential for endoscopy is demonstrated in a spectrally encoded
imaging setup which shows speckle reduction by a factor 5, increased signal
collection by a factor 9 and enhanced depth of field by 1.8 times. Separation
by the DCFC of single- and multi-mode signals allows combining low-speckle
reflectance images (25.5 fps) with interferometrically measured depth profiles
(post-processed) for of small three-dimensional (3D) features through an all-
fiber low loss instrument.
OPTICS EXPRESS ; received 8 March 2010 ; revised 17 April 2010 ; accepted
18 April 2010 ; published 26 April 2010
3.1 Introduction
Endoscopy has revolutionized modern medicine by allowing clinicians to visualize internal
organs to screen for diseases such as colorectal cancer (Guittet et al., 2010), lung cancer
(Suter et al., 2004) and Barrett’s esophagus (Eloubeidi & Provenzale, 1999). While endoscopy
procedures are much less invasive than exploratory surgeries, they are still typically performed
under patient sedation due to the size and limited flexibility of current instruments. The use
of optical fibers was proposed as an alternative approach to reduce the size and increase
the flexibility of endoscopes, thus potentially allowing safer, faster and cheaper office-based
procedures. Imaging with coherent fiber bundles was a first step towards micro-endoscopy
(Gmitro & Aziz, 1993). However due to the finite size of individual fibers (core and cladding),
images suffer from pixilation artifacts and yield low pixel densities (typically ∼ 30, 000 fibers
in a 1 mm diameter bundle, each fiber in the bundle corresponding to a pixel) (Thiberville
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et al., 2009). Single optical fiber endoscopy was recently demonstrated by many groups using
scanning mechanisms based on microelectromechanical systems (MEMS) (Dickensheets &
Kino, 1998), resonant micro scanners (Brown et al., 2006), and spectral encoding (Tearney
et al., 2002). Single fiber endoscopes allow video rate color imaging (Seibel et al., 2006; Kang
et al., 2009) at high pixel densities (e.g. up to 160 000 pixels in a 1 mm diameter probe)
(Merman et al., 2009), can emulate stereoscopic vision through interferometry (Froehly et al.,
2003; Yelin et al., 2007b) and can be packaged into thin (e.g. 1.6 mm diameter) (Seibel et al.,
2006) and ultrathin (e.g. 350 microns diameter) (Yelin et al., 2006) instruments for access to
an increased number of organs through the bore of a 25 gauge needle.
Reflectance single fiber endoscopy is however subject to speckle noise as the use of lasers and
single-mode (SM) fibers results in imaging that is both temporally and spatially coherent.
Yelin et al. have shown that the use of a double-clad fiber (DCF) dramatically reduces
speckle contrast while improving signal collection (Yelin et al., 2004). In order to preserve
lateral resolution, the SM core of the DCF is used for illumination, while the multi-mode
(MM) inner cladding is used for collection of partially incoherent light reflected from the
sample. DCF’s have been applied to endoscopy for nonlinear imaging (Fu et al., 2005), and
for multimodal imaging where the core is used for optical coherence tomography and the
inner cladding for fluorescence detection (Ryu et al., 2008). An additional advantage of DCF
for endoscopy is the increased depth of field, resulting from the larger collection diameter of
this confocal setup (Wilson & Carlini, 1987). Coupling light in and out of a DCF is typically
performed using a free space beam splitter (Boudoux, 2007) setup resulting in a >6 dB loss of
the weak SM signal and a >3 dB loss in the MM signal, making the system quite vulnerable
to misalignment due to mechanical motions.
We herein present a novel achromatic (1265 - 1325 nm) double-clad fiber coupler (DCFC)
for single fiber endoscopy obtained by fusing and tapering two commercially available DCF
segments. This DCFC was integrated into a spectrally encoded imaging setup based on a
wavelength-swept source. Its ability to separate SM signal from MM signal was exploited
to combine low-speckle reflectance maps (MM signal) with interferometric depth profiles
(SM signal combined with a reference arm in a Mach-Zehnder configuration) to obtain 3D
reconstructions, thus emulating stereoscopic vision. The DCFC allows for an all-fiber setup
which is practically lossless for the SM interferometric measurements, achieves as high out-
coupling ratio than a beam splitter setup for MM signal, requires minimal maintenance and
will accelerate the translation towards clinical applications.
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3.2 DCFC design, fabrication and characterization
3.2.1 Introduction
An ideal DCFC for endoscopy allows SM illumination of the sample from the DCF core mode
and signal collection from the core and inner cladding modes independently. This requires
a null coupler for the core mode and an achromatic coupler for the inner cladding modes
collecting as much light as possible. A 100% transmission of the core mode in the main branch
is theoretically feasible. However, assuming a symmetrical design, the maximum theoretical
value for transmission by inner cladding modes is 50% in each branch of the coupler.
3.2.2 Material and methods
Figure 3.1 DCFC characterization. (a) DCFC schematics. Red arrow and illumination cone
represent the SM signal. Gray arrow and illumination cones represent the MM signal. The
SM and MM injections are represented by splices with SM or MM fibers, respectively. (b)
Spectral response of the single-mode signal transmission. (c) Spectral response of the multi-
mode signal transmission.
As shown in Fig. 3.1a, a DCFC was made by fusing and tapering two commercially available
DCF segments (Nufern, East Granby, CT, SM-9/105/125-20A). This fiber has a 9 µm dia-
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meter core, a pure silica inner cladding of 105 µm in diameter and a fluorine-doped outer
cladding of lower refractive index of 125 µm in diameter. The core NA (numerical aperture) of
the DCF is 0.12 while the inner cladding NA is 0.20. We used a custom computer controlled
fusion and tapering setup consisting of a traveling oxygen-propane micro-torch on a three-axis
motorized stage and of two linear stages for stretching.
The fabrication process starts by stripping the DCF regions to be fused from its polymer
coating and cleaning them with acetone. The fibers are pressed together by holding clamps
containing V-shaped grooves and inspected with a microscope mounted over the setup. For
on-line characterization of the core mode transmission, one DCF is spliced with SMF on both
ends connected respectively to a broadband source and to an optical spectrum analyzer. The
two DCFs are fused side-by-side with the micro-torch traveling over 4-8 mm along the fibers
for approximately 2 minutes. The fused structure is then stretched, at a slightly lower flame
temperature, at a rate of 0.1 mm/s, with the micro-torch traveling back-and-forth along a
constant 8 mm length. This heating length ensures transition slopes small enough for an
adiabatic (lossless) transition of the core mode (Birks & Li, 1992; Lacroix et al., 2006). The
tapering process is stopped when our target of 15 dB coupling ratio is reached. The reduction
factor 0.3 of the constant region is deduced from the total elongation of 20 mm. The device is
packaged on a quartz substrate while still under tension on the setup and then inserted in a
stainless steel tube. The inner cladding mode transmission is characterized post-fabrication.
Losses in the fundamental core mode are minimized through an adiabatic transition from
the full-diameter fused section to the reduced constant section of the DCFC (Lacroix et al.,
2006). As the constant section has a moderate reduction factor of 0.3, coupling between the
fundamental modes of each fiber is negligible.
Coupling of the inner cladding modes may be explained using geometrical optics. For reasons
of etendue conservation in the down-taper section (i.e. the first transition section), as the
cross-section of the coupler diminishes, the propagation angle of each ray increases. Most
rays are guided by the outer cladding of the new waveguide consisting of the two fused
DCFs. In the up-taper section, rays having a propagation angle smaller than the critical
angle resume propagation in the inner cladding. Rays essentially distribute uniformly across
the coupler cross-section, resulting in an approximate 50 :50 transmission. The high number
of modes propagating in the inner cladding favors achromaticity and power equipartition.
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3.2.3 Results
Core signal transmission of the DCFC is monitored during fabrication with a conventional
broadband source and an optical spectrum analyzer. 3.1b shows core mode signal transmission
in each branch of the coupler. The average isolation between the cores of the two branches
is 15 dB and transmission in the main branch is >95% across the illumination spectrum
(1265-1325nm).
Inner cladding signal characterization requires more attention. In order to have repeatable
results, care must be taken to excite equally each mode guided by the inner cladding. This can
be done by using a low spatial coherence source like a halogen lamp or a diffused wavelength
swept laser source. Figure 3.1c shows the transmission of the inner cladding signal in each
branch of the coupler. Inner cladding transmission in each branch of this DCFC ranges
between 40 and 46% over the illumination spectrum.
3.2.4 Discussion
We fabricated an achromatic DCFC with a core transmission of >95% and an average trans-
mission >42% for the inner cladding modes. These results compare favorably with previously
reported data obtained from couplers made from two fused-silica SM fibers recoated with
lower index polymer using either a side-polishing method (15% transmission through inner
cladding modes at 750nm) (Wang et al., 2007) or a twisting method (30% transmission at
750nm) (Ryu et al., 2008). DCFC were also made for nonlinear microendoscopy using pho-
tonic crystal fibers with the advantage of supporting propagation of ultra short pulses, but
with the inconvenient of lower collection of inner cladding light (<3%) (Fu & Gu, 2006).
In addition to the increased collection power through the inner cladding of this coupler, we
note that the use of a DCFC allows a 6dB gain over the free space beam splitter approach
for the core signal, in addition to being much more robust against misalignments and less
sensitive to back reflections. However, compared to the free space approach, we hypothesize
that losses from higher order modes will be higher since they correspond to more tilted rays
and therefore are more prone to leakage into the outer cladding. Consequently, the effective
NA of this DCFC for imaging is expected to be slightly lower than that of the inner cladding
of the DCF.
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3.3 Application of the DCFC to spectrally encoded endoscopy
3.3.1 Introduction
The DCFC presented and characterized in the previous section is compatible with many
scanning techniques (MEMS, resonant microscanners and spectral encoding) and imaging
modalities (reflectance, fluorescence). To demonstrate its potential for imaging, we integrated
the DCFC into a spectrally encoded imaging system.
Spectral encoding is a scanning technique in which broadband laser light is dispersed by a
grating to perform a rapid 1D-scan of the sample (Tearney et al., 1998) by encoding spatial
location with wavelength. Spectral detection allows rapid imaging of large field-of-views wi-
thout the need for fast actuators within the probe and may include interferometric acquisition
to extract sample depth (Yelin et al., 2007b). The second (or slow) scan axis may be perfor-
med mechanically with a micromotor (Pitris et al., 2003) or by rotating the probe (Yelin et al.,
2007a). This scanning technique can be applied to endoscopy (Tearney et al., 2002), confocal
microendoscopy (Tearney et al., 1998) as well as coherent anti-Stokes Raman spectroscopy
(CARS) imaging (Lee & Lee, 2009) in order to yield high resolution (>1000x1000 pixels)
reflectance (Yelin et al., 2007a) or fluorescence (Motz et al., 2005) images. Alternatively,
spectral encoding may be performed with a wavelength-swept laser and temporal detection
to obtain high frame rate images (Boudoux et al., 2005) and simpler detection schemes for
fluorescence imaging (Strupler et al., 2010).
In this section, we present a novel DCF spectrally encoded endoscopy (SEE) setup which
couples wavelength scanning for rapid imaging, interferometric detection for depth assess-
ment and a DCFC for high throughput, low speckle imaging. Indeed, since the DCFC is a
null coupler for the SM channel and allows collection of 42% of the inner-cladding partially
coherent light, this coupler can be used to acquire simultaneously low-speckle images of the
sample via the inner-cladding light and height profiles via SM interferometric detection. The
entire setup is fiber-based which makes it insensitive to misalignments and backreflections.
3.3.2 Material and methods
Figure 3.2 shows the DCF SEE experimental setup allowing simultaneous low-speckle ima-
ging and interferometric height reconstruction. The laser source is a polygon-based rapid
wavelength-swept laser (Yun et al., 2003a) centered at 1302 nm (-10dB wavelength range :
1257nm-1347nm, instantaneous line width of 0.1 nm) and providing >25mW of average out-
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Figure 3.2 DCF SEE Imaging Setup. The polygon-based wavelength-swept laser is an external
fiber cavity semiconductor optical amplifier based laser which delivers near infrared (NIR)
light to the DCFC through a fusion splice (10% of the light is used for triggering purposes
and 1% for interferometric detection, tapped from achromatic fiber couplers). The DCFC
transmits light in its core for illumination of the sample by the imaging arm which consists of
a collimating lens, a galvanometer mounted mirror (slow scan axis – Galvo), a transmission
grating (fast scan axis) and an objective lens. Coherently backscattered light is collected by
the core of the DCFC and sent to a dual-balanced InGaAs photo-detector through a circulator
(C) and a 50 :50 achromatic (1250 - 1350nm) fiber based coupler. Diffuse backscattered light
is collected by the inner cladding and sent via the second branch of the DCFC to an InGaAs
photo-detector. A rapid digitizer simultaneously acquires single- and multi-mode signals for
image processing. The galvanometer is controlled by a separate A/D board (not shown). PC
- polarization controllers.
put power at repetition rate of 9.8 kHz. Two achromatic fiber-based couplers (90% : 10% and
99% : 1%)are used to tap laser light for triggering purposes and interferometric measurement
respectively. Triggering is performed with a grating-based filter (not shown) which selects a
wavelength and generates an optical pulse at the beginning of the wavelength-swept spectrum.
The 99 :1 coupler separates light into a sample arm (99%) and a reference arm (1%) which is
matched in length and in polarization state (through the drop-in polarization controller) with
the sample arm. Light from the sample arm passes through a circulator and is coupled to
the core of the DCFC through a simple fusion splice. As the SMF28 (Corning Inc., Corning,
NY) fiber and the single mode core of the DCF fiber (Nufern, DCF SM-9/105/125-20A) have
similar mode field diameters, single mode transmission is achieved with negligible loss at the
splice. Since there is negligible cross-talk between the cores of the two DCF in the DCFC,
> 95% of the laser light is transmitted to the imaging arm consisting of a collimating lens
(NIR coated aspheric lens, Thorlabs, Newtown, NJ C220THE-C, f = 11mm), a galvanometer
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mounted mirror (Cambridge Technology, Lexington, MA), a transmission grating (Wasatch
Photonics, Logan, UT, 1110 ln/mm) and a focusing lens (NIR coated achromatic doublet, f
= 50mm (Thorlabs, AC254-050-C) or f = 75mm (Thorlabs, AC254-075-C). A polarization
controller was used to optimize transmission through the grating which was used in Littrow
configuration for increased diffraction efficiency in the first order.
Light backscattered from the samples consists of a coherent (or singly backscattered) com-
ponent and a diffuse (or multiply backscattered) component. The coherent portion is collected
by the core of the DCF while a portion of the diffuse component is collected by the inner
cladding. The DCFC transmits most of the coherent light back in the original branch while
the diffuse component is propagated in the inner cladding and is equally split between both
branches. Branch 2 of the coupler contains only the diffuse component and is sent to an
InGaAs photodetector (New Focus, 2117-FC) and digitized using a high acquisition rate
analog-to-digital converter (A/D) board (Alazar Tech, Pointe-Claire, Quebec, ATS9462 16
bit acquisition, 180MS/sec x 2 channels) to produce a low-speckle reflectance map. Branch
1 of the coupler contains both the coherent signal in its core and half the diffuse signal in
its inner cladding. At the splice between the DCFC and the SM fiber, the diffuse component
diffracts in the cladding and is ultimately absorbed by the polymer coating. Through a fiber
circulator, SM light from the sample is recombined with the reference arm using an achroma-
tic 50 :50 coupler and is detected with a dual balanced InGaAs photo-detector (New Focus
1817-FC) to extract fringe data without the DC component. The imaging arm includes a
variable delay line (not shown in 3.2) to accommodate different imaging arm lengths. Signal
from the dualbalanced detector is digitized using the second input of the Alazar board at 180
MHz.
Figure 3.3 shows typical signals measured from the MM and SM fibers using a wavelengths-
wept SEE approach. MM data provides low-speckle, high intensity reflectance profiles while
SM data from the Mach-Zehnder interferometer provide height information. This depth in-
formation is extracted from the frequency of the interferogram which results from the slight
wavelength sweep (∆λ) occurring during the pixel dwell time (∆t). Neglecting dispersion over
∆λ, and considering that the sample’s height is constant over a pixel, the frequency of the
interferogram is proportional to the optical path difference, itself proportional to the height of
the sample. The frequency of the interferogram is retrieved by Fourier transforming SM data
over (∆t), which is digitized at an acquisition rate 36 times higher than the reflectivity MM
data. This technique is a low bandwidth equivalent of optical frequency domain imaging (Yun
et al., 2003b) and can only detect the height of one interface, as opposed to other interfero-
metric techniques such as optical coherence tomography detecting multiple interfaces inside
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Figure 3.3 3D image processing from superposition of multi-mode (MM) and single-mode
(SM) data. MM data directly provide the intensity profile of the sample while the SM data
is Fourier transformed to extract the sample’s height profile.
a sample. To compensate for the low intensity regions (for example destructive speckle inter-
ference present in the single-mode data) the height reconstruction is filtered using a median
filter. Final images emulating stereoscopic vision are obtained by mapping the low-speckle
MM reflectance data on the 3D profile of the sample.
Image acquisition, processing and display is performed through a custom C ++ platform
which acquires 384 lines of 384 pixels per image (at a line rate of 9.85 kHz, corresponding
to the laser sweep rate) resulting in an image acquisition rate of 25.5 frames per second.
Height reconstruction was post-processed using an algorithm written in Matlab (The Math-
work, Natick, MA). It takes ≈ 45 seconds with our post-processing algorithm in Matlab to
reconstruct each height profile with a standard computer. While our current algorithm did
not allow the required 384x384 36-points Fourier transforms to be performed at 25 frames per
second, a fast FFT algorithm in C ++ , with a standard computer (capable of performing
more than 1 million 64-point FFT per second) could retrieve a few 3D profiles each second,
while displaying processing-free reflectance images at video rate.
3.3.3 Results
Figure 3.4 shows a spectrally encoded image of a rough plastic figurine acquired with our
DCFC and the table top imaging system described in Fig. 3.2. The speckle contrast dimi-
nution using a DCF fiber can be clearly seen by comparing Fig. 3.4a - obtained with the
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Figure 3.4 Spectrally encoded image of a plastic figurine. (a) SM path reflectance image. (b)
MM path reflectance image. (c) Color encoded 3D reconstruction obtained from the SM path
interferogram scaled with the MM reflectance map. (d) Picture of the figurine.
SM channel for illumination and detection at circulator output - and Fig. 3.3b - obtained
with the MM detection channel. Speckle contrast was characterized using a highly diffusive
abrasive paper (1 micron grit, images not shown) and calculated as the standard deviation
of a region of interest over its mean. Speckle contrasts for SM and MM collection paths were
0.8±0.1 and 0.16±0.03 respectively, resulting in a diminution of speckle contrast of a factor
5. Theoretically a fully developed speckle pattern yields a speckle contrast of 1 and drops as
C = 1/
√
N where N is the number of independent speckle patterns or propagation modes
(Goodman, 2007). Assuming that the reflected light on the sample conserves its linear po-
larization, the number of modes propagating through the inner cladding is N ≈ 8(aNA/λ)2
where a is the radius of the inner cladding, λ is the instantaneous wavelength and NA is the
numerical aperture of the fiber, which corresponds to 520 modes. Assuming a fully develo-
ped speckle contrast for the perfectly coherent image, the multimode speckle contrast should
drop to 0.04. The discrepancy between theoretical and experimental values may arise from
the sample (e.g. not allowing fully developed speckle patterns), the coupler (e.g. the energy
of each mode not being equally distributed over each branch) and/or the limited collection
aperture (e.g. providing a limited sampling a non-uniform modal density). The hypothesis
that higher order modes are not excited or are attenuated is also supported by the fact that,
while we observe a 3 to 9 fold increase (depending on sample type) in signal from the inner
cladding with respect to the core, this increase is not commensurate to the increase in num-
ber of modes. Finally, images obtained from the MM signal have a large depth of field and
conserve the same lateral resolution than the SM ones. Indeed, measured values for depth
of field, obtained by translating a mirror were 2.7 mm (theoretical value : 1.7 mm) and 4.9
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mm (theoretical value : 5.6 mm) for SM and MM signals respectively. The 10%− 90% edge
response lateral resolution, measured using a US air force resolution grid, was 0.03 mm (theo-
retical value : 0.02 mm) and 0.03 mm (theoretical value : 0.027 mm) for SM and MM signals
respectively. Clinically, this translates into a longer depth of field which allows imaging of
samples with a more pronounced height profile, as exemplified in Fig. 3.4.
Figure 3.5 Still frames extracted from a video sequence (shown online) of a wasp’s head
obtained from a sequence of 99 detected MM reflectance signals and SM interferogram signals.
(a) MM reflectance signal. (b) MM reflectance signal color encoded with the height obtained
from the single mode interferograms (Media1).
To show the full potential of combining reflectance map and interferometric height deter-
mination with SEE, we obtained a sequence of 3D profiles of a biological sample. Figure
3.5 shows a movie (Media1) 1 of a rotating expired wasp obtained from a sequence of 99
simultaneously acquired MM reflectance maps and SM interferometrically determined height
profiles. No special sample preparation was required. A closer examination of Fig. 3.5b re-
veals two types of height indetermination. In these acquisitions, the zero difference plane of
the interferometer was located at the back of the wasp’s head. Because our interferometric
setup solely yields the absolute difference between the reference and sample paths, we ob-
serve (in the antennas, for example) folding of the depth profile around the zero-delay point.
Additionally, when the path difference is longer than the coherence length of the source (≈4
mm) the fringe contrast falls below the system’s sensitivity and result in improper frequency
measurement.
1. http ://www.opticsinfobase.org/oe/viewmedia.cfm ?URI=oe-18-10-9755-1
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3.3.4 Discussion
We showed that the DCFC applied to spectrally encoded imaging allows simultaneous ac-
quisition of a MM signal having a higher intensity and a lower speckle contrast than the
traditional SM collection scheme. Additionally, the filtered SM signal was used to interfero-
metrically retrieve the sample’s height profile, emulating the stereoscopic vision. This quasi
lossless collection and combination scheme combines signal-to-noise ratio (SNR) advantages
of DCF imaging with robustness of an all-fiber component. The actual bench-size setup
could be easily miniaturized, the only modification needed to the SEE probe designed by
Yelin et al. being to change the optical fiber to a DCF. When an endoscopic version of this
setup is available, the SNR advantage may allow clinicians to rapidly screen for surface ir-
regularities (such as colonic polyps, esophageal varices and ovarian tumors) via miniature
endoscopes. This setup could hardly be reproduced without the DCFC as the 6 dB losses in
the SM channel (incurred by the free space beam splitting approach) in addition to spurious
back reflection from all air-fiber interfaces negatively affect SNR thus preventing rapid and
accurate interferometric measurements. Moreover, as the DCFC is an all-fiber solution, its
robustness and compactness facilitates migration towards clinical practice.
3.4 Conclusion
The growing use of DCF for imaging justifies the need for all-fiber couplers that are efficient,
compact and robust. We presented here a DCFC that could be used in many single-fiber
endoscopes. This all-fiber technology allows excitation and collection via the SM core of the
fiber with negligible loss and collection of > 42% of the multiply scattered light collected by
the inner-cladding to the detection branch of the coupler. Moreover, our DCFC is produced
by fusing and tapering commercially available DCF in a manner that is compatible with
industry standards to fabricate this device reproducibly and at low cost.
This DCFC combined with a wavelength-swept SEE setup allows video-rate acquisition of
speckle free images co-registered with 3D height profiles in order to emulate stereoscopic
vision. This technology facilitates the migration of miniature endoscopy to the clinical world
by improving image quality and depth perception, thus ultimately allowing visualization of
pathologies less invasively and at earlier stages.
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CHAPITRE 4 ARTICLE 2 : DOUBLE-CLAD FIBER WITH A TAPERED
END FOR CONFOCAL ENDOMICROSCOPY
Authors : Simon Lemire-Renaud, Mathias Strupler, Fouzi Benboujja, Nicolas Godbout and
Caroline Boudoux
Abstract : We present a double-clad fiber coupler (DCFC) for use in confocal
endomicroscopy to reduce speckle contrast, increase signal collection while pre-
serving optical sectioning. The DCFC is made by incorporating a double-clad
tapered fiber (DCTF) to a fused-tapered DCFC for achromatic transmission
(from 1265 nm to 1325 nm) of > 95% illumination light trough the single
mode (SM) core and collection of > 40% diffuse light through inner clad-
ding modes. Its potential for confocal endomicroscopy is demonstrated in a
spectrally-encoded imaging setup which shows a 3 times reduction in speckle
contrast as well as an increase in signal collection compared to imaging with a
SM fiber.
BIOMEDICAL OPTICS EXPRESS ; received 5 July 2011 ; revised 10 August
2011 ; accepted 25 August 2011 ; published 3 October 2011
4.1 Introduction
Endomicroscopy is an emerging medical imaging technique combining the flexibility of endo-
scopy with the advantages of confocal microscopy, namely micrometric resolution and optical
sectioning. The technology is currently being investigated for its diagnostic potential in the
field of gastroenterology for assessing colorectal lesions (Kiesslich et al., 2004), colon po-
lyps (Buchner et al., 2010) and Barrett’s esophagus (Neumann et al., 2010). Its potential was
also demonstrated in vivo for cervical precancerous lesion detection (Carlson et al., 2005;
Luck et al., 2005) and preliminary studies on an animal model showed promise towards oral
lesion identification (Farahati et al., 2010).
Endomicroscopes can be broadly classified into two main groups, according to the type of
optical fiber used. The first group includes most commercially available endomicroscopes and
is based on fiber bundles. This solution is relatively easy to implement but suffers from low
pixel density (≈ 30, 000 pixels for a 1 mm of diameter (Thiberville et al., 2009)) and high
back reflections from the bundle tip (Lane, 2009). The second group uses a single optical fiber
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but requires a scanning mechanism at its distal end. It allows high pixel density (Merman
et al., 2009) in small flexible probes (Yelin et al., 2006; Seibel et al., 2008) void of pixelation
artifacts.
The added diagnostic value of confocal endomicroscopes lies in the capability of performing
optical sectioning through spatial filtering of reemitted light using pinholes (table top sys-
tems) or single mode (SM) optical fibers (endoscopes). This, in addition to dramatically
reducing signal levels, yields images that suffer from speckle noise. Conventional confocal
microscopes resolve both these issues by using two pinholes (one for illumination and one for
detection) with different diameters. For single fiber based systems, this translates into using
double-clad fibers (DCFs) where the SM core transmits illumination light and the inner clad-
ding acts as a larger collection aperture. This speckle reduction technique was successfully
implemented in wide field endoscopy (Yelin et al., 2004). However, for confocal endomicro-
scopy, diameter ratios must be carefully chosen to preserve sectioning.
The gain associated with using a DCF depends on the ability to efficiently (and robustly)
couple light in and out while separating core and inner cladding modes. We showed in a
previous article (Lemire-Renaud et al., 2010) that double-clad fiber coupler (DCFC) allowed
quasi-lossless integration of DCF in a wide field endoscopy setup. The challenges of realizing
a DCFC with core/inner cladding diameters ratios compatible with confocal microscopy are
however much greater as the appropriate diameter ratio required for optical sectioning is very
small and results in losses at the fused junction.
We herein present a method for using DCFs in confocal endomicroscopy for preserving the
optical sectioning while benefiting from signal increase and speckle reduction. This is done by
adding an achromatic double-clad tapered fiber (DCTF) at the imaging branch of a DCFC
which allows precise adjustment of the collection to illumination ratio for single fiber confocal
endomicroscope. We describe the fabrication and characterize the DCTF combined with the
previously described DCFC (Lemire-Renaud et al., 2010). Finally, we test this device for
imaging of biological tissue in a spectrally-encoded confocal microscopy setup.
4.2 Confocal endomicroscopy with a double clad fiber
Wilson et al. described the effect of enlarging the collection aperture on lateral resolution and
on optical sectioning (Wilson & Carlini, 1987). In this section, we expand the development
to partially coherent imaging systems using Gaussian illumination in order to choose the
optimal ratio of inner cladding diameter to core mode field diameter (MFD) of the DCF.
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Figure 4.1 Confocal imaging with a DCF. a) Light propagation schematic. Illumination light
originates from the core of the DCF defined by its MFD (taken at the 1/e2 intensity point)
and numerical aperture (illumination half-angle β). It is collimated with a lens of focal length
fcoll and fills an objective lens (of focal length fobj, aperture 2aobj, illumination cone half-
angle α). Light collection is performed through the inner cladding of the DCF (of diameter
d). Light propagates along the z-axis and rf , rp and rs define the radial coordinates at the
fiber, objective lens pupil and sample planes, respectively. b) Optical sectioning (u1/2) for
a perfect plane reflector as a function of the ratio d/MFD for different values of the pupil
filling factor A. c) Excitation efficiency (η) for a perfect plane reflector at focus (u = 0) as a
function of the ratio d/MFD for different values of A.
4.2.1 Partially coherent imaging
We begin our description by examining optical sectioning in partially coherent confocal ima-
ging systems for different detector sizes. A wavelength independent imaging theory can be
expressed by defining normalized optical coordinates (u and ν) (Gu, 1996) in the axial and
radial directions, respectively :
u = 4kzs sin
2(α/2), (4.1)
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and
ν = krs sin(α), (4.2)
where k = 2pi/λ, λ is the wavelength, zs and rs are the axial and radial coordinates at the
sample plane and α is the half-angle supported by the objective lens.
Figure 4.1a shows the general configuration for confocal imaging using a DCF. Illumination
of the sample comes from the DCF core mode and collection is performed through the inner
cladding propagating a large number of orthonormal modes. Because of the orthonormality
of the inner cladding modes (Snyder & Love, 1983), confocal imaging using a DCF can
be considered as an incoherent sum of multiple coherent detection systems (one for each
inner cladding mode) (Wilson, 1993). If the number of modes is large enough, the base can
be considered complete and imaging can be approximated as being partially coherent (Gu,
1996). In this partially coherent imaging scheme the intensity measured at the detector’s
plane is given by integrating light reflected back from the sample onto the fiber’s plane over
the inner cladding collection area. Following Gu’s work (Gu, 1996), we define the axial plane
response of the system as
I(u) ∝
∫ νp
0
∣∣∣∣∫ 1
0
P1(ρ)P2(ρ) exp(iuρ
2)J0(νρ)ρdρ
∣∣∣∣2 νdν, (4.3)
where I(u) is the collected intensity as a function of defocus for different values of νp, the
normalized radius of the DCF inner cladding at the plane of the fiber. νp is given by
νp = k
d
2
sin(β), (4.4)
where d is the diameter of the DCF’s inner cladding and β is the reciprocal half-angle at
the fiber plane. P1,2 are illumination and collection pupil functions at the objective plane,
respectively, expressed as a function of a normalized radial coordinate ρ, defined as
ρ =
rp
aobj
, (4.5)
where rp is the radial coordinate at the objective lens pupil plane and aobj is the radius of
the pupil. J0 is a Bessel function of the 1
st kind and 0th order.
The amplitude of the field at the pupil plane P1(ρ) is obtained by examining the illumination
pattern. Illumination amplitude, Eill(rf ), from the SM core is function of the radial coordinate
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rf (at the fiber plane) and may be approximated by a Gaussian profile (Snyder & Love, 1983)
Eill(rf ) =
aill√
Nf
exp
[
−
(
2rf
MFD
)2]
, (4.6)
where aill is the complex amplitude of the fundamental mode. MFD is the mode field diameter
which is defined by the diameter at which the intensity drops by a factor 1/e2. Nf is an energy
normalization factor given by
Nf = 2pi
∫ ∞
0
∣∣∣∣∣exp
[
−
(
2rf
MFD
)2]∣∣∣∣∣
2
rfdrf =
piMFD2
8
. (4.7)
As was done by Gu et al. (Gu et al., 1991), we define a filling factor A, to take into account
the possible under or over filling of the microscope objective pupil :
A =
(
k
aobj
fcoll
MFD
2
√
2
)2
. (4.8)
As seen from Eq. (4.8), the filling factor depends on the MFD (itself a function of the fiber
core diameter and numerical aperture) and the focal length of the collimating lens, fcoll.The
amplitude of the Gaussian illumination field falls at e−A/2 of its peak value at the edge of the
objective lens aperture of radius aobj. When the objective lens respects the Abbe condition,
the filling factor becomes
A =
(
kM sin(α)
MFD
2
√
2
)2
, (4.9)
where M is the system’s magnification given by
M =
fobj
fcoll
=
sin(β)
sin(α)
. (4.10)
Assuming that the diameter of the collimating lens is much greater than the beam diameter,
we may express the field at the objective lens pupil as
Eill(rp) =
aill√
Np
exp
−( rp√A
aobj
√
2
)2 , (4.11)
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where Np is a normalization factor given by
Np = 2pi
∫ ∞
0
∣∣∣∣∣∣exp
−( rp√A
aobj
√
2
)2∣∣∣∣∣∣
2
rpdrp =
pia2obj
A
. (4.12)
With Eq. (4.5) and Eq. (4.11), we obtain an expression for the illumination pupil (P1(ρ)) (Gu,
1996) :
P1(ρ) = exp
−(ρ√A√
2
)2 . (4.13)
The detection pupil P2(ρ) is simply given by
P2(ρ) = 1. (4.14)
Finally, using Eq. (4.9), we rewrite νp as a function of the ratio d/MFD as
νp =
d
MFD
√
2A. (4.15)
4.2.2 Optical sectioning
Using Eq. (4.3), we compute I(u) for different values of d/MFD and A. Results are plotted
in Figure 4.1b and show the value of defocus for which the intensity drops by a factor 2 (i.e.
u1/2). This development is a crude approximation of a real confocal imaging system with a
DCTF, but has the advantage of giving normalized results for any type of DCTF as long as its
fundamental mode is nearly Gaussian and the inner cladding is highly MM. It also provides
insight on how to optimize a confocal imaging system to balance the signal collection and
axial resolution.
4.2.3 Signal collection
Another important criterion to consider in confocal endomicroscopy is light efficiency. De-
pending on the application, one may wish to favor axial resolution and overfill the objective’s
pupil (with A ≈ 0.5) or one may favor a more parsimonious use of photons (with A > 1)
at the expense of a slightly lower resolution. The system’s efficiency (defined as the ratio of
detected power over input power), η, is function of the illumination (η1) and collection (η2)
efficiencies. The transmitted energy through the objective pupil depends on the filling factor
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as
η1 = 1− e−A. (4.16)
For a perfect plane reflector at focus (u = 0), the ratio of power detected by a circular
detector of radius νp over the incident power at the detection plane is given by
η2 =
∫ νp
0
∣∣∣∣∫ 10 exp [−(ρ√A√2 )2] J0(νρ)ρdρ
∣∣∣∣2 νdν∫∞
0
∣∣∣∣∫ 10 exp [−(ρ√A√2 )2] J0(νρ)ρdρ
∣∣∣∣2 νdν . (4.17)
Under these conditions, the system’s efficiency is simply given by Gu (1996)
η = η1η2. (4.18)
Figure 4.1c shows η for different values of ratio d/MFD and various filling factors A. For a
perfect planar reflector at focus, η rapidly stabilizes around its maximal value for d/MFD
ratios larger than 2, but, in most in vivo biomedical applications, the sample is a bulk
diffusive medium incorporating optically smooth reflective surfaces. In this type of samples,
η will continue to grow for ratios d/MFD larger than 2 because of the out of plane diffused
and reflected signals.
4.2.4 Speckle contrast
Another limitation for the use of single fiber endomicroscopy in the clinical world is speckle
contrast. Speckle noise creates patterns in images that can be misinterpreted by clinicians.
When light is reflected by a diffusing sample, a speckle pattern is formed at the fiber plane.
If a SM fiber is used for illumination and collection, and if the sample properties are such
that it creates a fully developed speckle pattern, the fundamental mode of the fiber will be
excited following a Gaussian probability function in amplitude. The intensity image formed
by scanning the diffusive sample will then have a speckle contrast of 1. If a MM fiber (or the
inner cladding of a DCTF) is used for detection, each orthogonal mode will independently
be excited by the speckle pattern following a Gaussian probability function in amplitude.
The mean intensity of each orthogonal mode will depend on the speckle pattern’s coherence
area Ac at the fiber plane and on the mode’s profile. If the detector at the end of the fiber is
larger than the field coming from the fiber, each mode will be detected independently and the
resulting intensity image will have a lower speckle contrast. In this case, the speckle contrast
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CMM is given by (Goodman, 2007)
CMM =
σs
Is
=
√∑N
n=1 In
2∑N
n=1 In
, (4.19)
where σs is the standard deviation of the detected intensity, Is is the mean of the detected
intensity, N is the number of modes and In is the mean of the intensity coupled in mode n
of the inner cladding.
Another way to explain the reduction in speckle contrast is to consider the set of orthogonal
modes to be complete (highly MM fiber). With this approximation, imaging becomes partially
coherent and the highly MM fiber can be approximated as a circular detector of diameter d
sensitive to the intensity of the field at the fiber plane. In this case, we are in the presence of
an integrated speckle statistic (Goodman, 2007). For a circular detector of perfect intensity
sensitivity of 1 and area Ad, in the approximation that Ad  Ac, the speckle contrast Cd is
given by
Cd ≈
√
Ac
Ad
∝
√
Ac
d
. (4.20)
Therefore, when the speckle spot size at the detection plane is smaller than the detection
area, increasing the detection diameter d will result in integrating the speckle pattern over a
larger area thus reducing the speckle contrast.
4.2.5 Discussion
Figure 4.1c shows that an efficient use of the laser intensity requires a filling factor A greater
than 1. Taking this into account, a comparison between Figure 4.1b and c shows that a
right balance between signal collection and optical sectioning may be obtained using a ratio
d/MFD ≈ 5 and a filling factors A ≈ 1 which should lead, according to Eq. 4.19 or Eq. 4.20,
to an appreciable speckle contrast reduction.
In the following section we demonstrate that the use of a DCTF allows the ratio d/MFD to
vary from 5 to 10 while being compatible with a previously published DCFC (Lemire-Renaud
et al., 2010).
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4.3 Double-clad fiber coupler for confocal endomicroscopy
Benefits from DCF in a clinical environment are only obtained when coupled to robust fiber
couplers. An ideal DCFC for confocal endomicroscopy consists of a null coupler for the core
mode to avoid illumination losses and to ensure achromatic coupling of the inner cladding
modes. Additionally, splitting of inner cladding modes should favor the detection branch.
However, a lossless symmetrical coupler may transmit at best 50% of the MM energy. Achro-
maticity of the inner cladding coupling is ensured by the coupling statistics of a high number
of modes.
4.3.1 Limitations of current DCFCs
Previously reported DCFCs made with large d/MFD ratios (≥ 10) showed great promise for
imaging techniques not requiring optical sectioning such as wide field endoscopy or nonli-
near imaging techniques not requiring a detection pinhole to obtain optical sectioning (Bao
et al., 2010; Liu & Chen, 2011; Wu et al., 2009). Their fabrication methods (such as side
polishing (Ryu et al., 2008; Wang et al., 2007), twisting (Ryu et al., 2009) and fusing and
tapering (Lemire-Renaud et al., 2010; Fu & Gu, 2006)) are however not suitable for DCF
having smaller d/MFD ratios (such as 5) required to preserve confocal sectioning. The major
limitation is that light propagating in a DCFC made of, for example, a 9 : 45 : 125 µm DCF
would couple significant power in the outer cladding modes of the side polished, twisted or
fused structure. These modes are then lost at the output of the DCFC, making such a coupler
very inefficient.
4.3.2 DCTF propagation
We propose herein to use a DCFC previously designed for endoscopy and taper down its
illumination branch until the optimal ratio d/MFD is obtained (see Figure 4.2a). Fabrica-
tion, characterization as well as light propagation within such a DCTF are described in the
following sections.
Figure 4.2b presents a down-tapered double-clad fiber. The DCF used is an all-silica com-
mercial fiber (Nufern, East Granby, CT, SM-9-105-125). The core is germanium-doped, with
a numerical aperture of 0.12, a diameter of 9 µm and a cutoff wavelength of 1250 nm. The
inner cladding is made of pure silica, with a numerical aperture of 0.20 and a diameter of
105 µm. The outer cladding is fluorine-doped and has a diameter of 125 µm.
67
Figure 4.2 Double-clad tapered fiber (DCTF). a) Schematic of the DCFC with a tapered end,
the gray area representing a high index gel drop to diminish back reflections. b) Schematic
of the tapered end. c) MFD (solid red line) and inner cladding diameter d (dotted black line)
as a function of the taper ratio.
Figure 4.2c shows the evolution of the SM illumination MFD and the MM inner cladding dia-
meter d as a function of the taper ratio (TR) (defined as the fiber reduction factor d0/d). The
MFD of the fundamental mode initially decreases with higher TR but eventually increases as
the mode diffracts out of the smaller core. As TR varies from 1 to 2.5, the core mode MFD
which has a minimal value of 9 µm increases up to 12 µm. The MM inner cladding collection
diameter, however, decreases as TR increases following an inversely proportional law. A wide
range of MM detection diameter over SM illumination ratios are thus easily obtainable by
varying the TR.
Tapered fibers are easily fabricated such that the evolution of the core mode is adiabatic, i.e.,
with no coupling of the fundamental core mode to higher-order modes (Bures, 2008). This
ensures that SM illumination is lossless and achromatic, allowing simple implementations of
spectral encoding (Tearney et al., 1998) and interferometric imaging (Yelin et al., 2007b).
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4.3.3 Fabrication and characterization
The tapering setup consists of a propane-oxygen micro-torch mounted on a three axis moto-
rized stage, two translation motorized stages for stretching the fiber, a microscope for fiber
inspection, a broadband source and an optical spectrum analyzer for spectral characterization
of the core transmission through the DCTF (Lacroix et al., 2006).
Figure 4.3 Characterization of the down tapered DCFC. a) Spectral response of the MM inner
cladding transmission. b) Spectral response of the SM core transmission. c) Cross section of
the original DCF. d) Cross section of the DCTF. e) Side view of the angle cleaved DCTF.
Scale bar : 50 µm. Error bars represent 1 standard deviation.
The fabrication of the DCFT begins by splicing the DCF with two SM fibers connected with
the broadband source and the optical spectrum analyzer. The two splices ensure that only
transmission in the core mode is characterized. The fiber is then stripped over the length to
be tapered and cleaned with acetone. The adiabaticity criterion is met by heating the DCF
over 8 mm with a traveling flame during tapering. Tapering is stopped when the fiber reaches
a TR of 2. The fiber is angled cleaved at the center of the taper and inspected on a splicing
station (Vytran, Morganville, NJ, FFS-2000) (see Figure 4.3d and e). This final inspection
allows measuring the final TR of the DCFT by comparison with the original cross-section of
the DCF (see Figure 4.3c) and to appreciate the quality of the angle cleave.
Angle cleaving by 7.2◦ allows illumination light to be backreflected into the inner and outer
cladding modes instead of into the core mode. Because of the high index difference between
the outer cladding and air most of the back reflected light couples into the outer cladding
modes. These outer cladding back reflections are attenuated by using a higher index gel drop
in the constant section of the DCTF (see Figure 4.2a).
After the SM spectral characterization and inspection of the DCTF cleave, the DCTF is
spliced with the DCFC. Spectral characterization of the SM transmission of the full device
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(DCFC and DCTF) (see Figure 4.3b) is done by multiplying the SM spectral response of the
DCTF with the SM spectral response of the DCFC (Lemire-Renaud et al., 2010). Spectral
characterization of the MM transmission of the full device (see Figure 4.3a) is done by using
a wavelength-swept source (Yun et al., 2003a) and a diffuser (Lemire-Renaud et al., 2010).
The diffuser allows the excitation of lower and higher order modes of the DCTF and the
wavelength-swept source allows the characterization of the transmission of the full DCF
device with a photodetector large enough to collect all the light at the output of the DCF
instead of using an optical spectrum analyzer that spatially filters the input light.
4.4 Confocal imaging with a down tapered DCFC
Confocal imaging using the down tapered DCFC was demonstrated on a spectrally encoded
confocal microscopy setup. Spectral encoding (SE) (Tearney et al., 1998) allows rapid imaging
with a high number of resolvable points (up to 1000 × 1000 points) of reflective (Boudoux
et al., 2005) and fluorescent (Strupler et al., 2010) samples and was shown to be compatible
with endoscopy (Yelin et al., 2006) and confocal endomicroscopy (Boudoux et al., 2009).
Figure 4.4 Spectrally encoded confocal microscopy setup used to demonstrate imaging with
the tapered-fiber DCFC. SE is achieved using a polygon-based wavelength-swept laser fiber
coupled to an acquisition triggering mechanism and to an imaging arm through a circulator
(C) spliced to the tapered-fiber DCFC . The imaging arm consists of a collimating lens, a
galvanometer mounted mirror (G), two telecentric telescopes, a transmission grating (GR)
and an objective lens. InGaAs photo-detectors (PD) collect coherent and partially coherent
light. PC : polarization controllers.
Figure 4.4 summarizes the imaging setup which consists of a polygon based wavelength-swept
laser (λ0 = 1310 nm, ∆λ = 80 nm, sweep rate = 8.9 kHz) (Yun et al., 2003a) coupled to
the core of the DCFC for illumination of the sample through a standard SE imaging arm.
The SM output of the laser is spliced to a SM fiber circulator itself spliced to the SM core
of the DCFC for quasi lossless illumination of the sample. SE confocal imaging is achieved
by using a galvanometer-mounted mirror for the slow axis scan (Cambridge Technology,
Lexington, MA) and a holographic transmission grating (Wasatch Photonics, Logan, UT,
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1125 ln/mm) for the fast axis. A high NA microscope objective (Olympus, Tokyo, Japan,
LUMFLN 60XW, NA= 1) is used to illuminate and collect light from the sample. A pupil
filling factor of A = 1.2 was obtained by enlarging the collimated beam (fcollimator = 11mm,
Thorlabs, Newtown, NJ, C220THE-C) through telecentric telescopes made from achromatic
lenses (f1,1 = 50 mm, f1,2 = 150 mm, f2,1 = 75 mm, f2,2 = 150 mm, Edmund, Barrington,
NJ, NT45-803, NT47-380 and NT45-805) arranged in a 4 − f configuration. Coherent light
backscattered from the sample is collected by the core of the DCTF and sent to an InGaAs
photo-detector (New Focus, 2117-FC) through the circulator. Diffuse backscattered light is
collected by the inner cladding of the DCTF and sent via the second branch of the DCFC
to another identical photo-detector. Inner cladding light sent to the first branch is lost at
the splice between the DCFC and the SM fiber leading to the circulator. A rapid digitizer
simultaneously acquires single- and multi-mode signals for comparison. The galvanometer is
controlled by a separate A/D board.
The axial resolution was measured using a mirror mounted on a piezo-electric translation
stage (Burleigh, Mississauga, Canada , PCS-5000). The axial 50 :50 plane response for the
SM signal is 3.4 ± 0.1 µm comparatively to 1.3 µm for a SM fiber based confocal microscope
with a filling factor A of 1.2 (Gu et al., 1991). The axial 50 :50 plane response for the MM
signal is 5.8 ± 0.1 µm comparatively to 4 µm for a partially coherent SM confocal microscope
with a filling factor A of 1.2 and a d/MFD ratio of 5.5 (see Figure 4.1 b). The lateral
resolution was measured using a resolution target (Edmund Optics, Barrington, NJ, U.S.
Airforce 1951). The 90 :10 edge response for the SM signal is 0.76 ± 0.03 µm comparatively
to 0.6 for a perfect confocal microscope while the 90 :10 edge response for the MM signal is
1.18 ± 0.04 µm. The difference between theoretical and experimental values for the axial and
lateral resolutions may be explained by the use of the scalar paraxial approximation, the use
of an objective designed for wavelengths in the visible part of the spectrum and by various
aberrations.
The speckle contrast and the intensity collected were measured using a 20% solution of
intralipid. The SM signal speckle contrast is 0.7 ± 0.2 . The MM signal speckle contrast is
0.23 ± 0.08. The intensity increase between the MM signal comparatively to the SM signal
is 5.5 .
Finally, to show the potential of the DCTF for confocal imaging of biological samples we
imaged a 7 day old mouse embryo fixed in a solution of 4% of paraformaldehyde (see Figure
4.5). Figure 4.5a is a 20 frame average of the SM signal and Figure 4.5b is a 20 frame
average of the MM signal. SM and MM 1024× 1024 images were acquired simultaneously at
10 MHz resulting in an 8.8 fps imaging for each signal. SM and MM images were normalized
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Figure 4.5 Simultaneously acquired images of a 7 day old mouse embryo fixed in a solution
of 4% of paraformaldehyde. a) Average of 20 images of the SM signal (scale bar of 50 µm).
b) Average of 20 images of the MM signal (scale bar of 50 µm). c) Zoom of the SM image.
d) Zoom of the MM image. Intensity scale of the SM and MM images were normalized
independently.
independently to allow visualization of structures in both images despite the increase in MM
signal. Zooming in the same region of the SM and MM images (see Figure 4.5c and d) allows
visualization of speckle reduction on 3 round structures in the MM signal not seen in the SM
image because of the higher speckle contrast. The vertical bands visible on Figure 4.5b reveal
a slight achromaticity of the DCFC that would not affect piezo based single fiber confocal
endomicroscopes (Seibel et al., 2008).
4.5 Conclusion
We demonstrated the design, the fabrication, the characterization and the application of an
achromatic (from 1265 nm to 1325 nm) passive all-fiber device for confocal endomicroscopy.
This device allows SM illumination of the sample and simultaneous SM and MM detection.
The DCTF allows d/MFD ratios varying from 5 to 10. This flexibility of the different illumi-
nation and collection schemes allows many compromises between optical sectioning, collected
intensity and speckle contrast.
The final device has a transmission of the illumination core mode of > 95% and a collection
of > 40% of the inner cladding MM signal and a d/MFD ratio of 5.5 . In a spectrally encoded
confocal microscopy setup at 1310 nm with a water immersion objective (NA = 1), the MM
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50 :50 axial plane response of 5.8 ± 0.1 µm is 1.7 time larger than the SM 50 :50 axial plane
response, the intensity collected comparatively to the SM signal is increased by a factor 5.5
and the MM signal speckle contrast is 3 times lower than the SM signal speckle contrast.
Moreover, the comparison of the SM core and MM inner cladding signals showed, in biological
samples, structures in the MM inner cladding signal not identifiable in the SM core signal
due to higher speckle contrast.
This device allows imaging with higher signal, lesser speckle noise with limited loss in axial and
lateral resolution compared to traditional SM fiber based confocal microscopes. It is easily
transferable to existing clinical endomicroscopes using SM fibers. It can be manufactured
using commercially available fibers and is inherently achromatic. The all-fiber technology
also provides stable, alignment-free systems that can be used in any environment.
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CHAPITRE 5 DISCUSSION GE´NE´RALE
L’endoscopie et l’endomicroscopie a` fibre unique sont des techniques de diagnostic qui ont
le potentiel de re´duire le taux de morbidite´ de nombreuses maladies. En permettant un mi-
niaturisation des sondes, ces techniques peuvent re´duire le temps de re´cupe´ration du patient
et permettre de nouvelles applications endoscopiques telles que l’endoscopie chez de jeunes
enfants. Par contre, avant d’eˆtre adopte´es par le milieu clinique, de nombreux e´le´ments tech-
niques doivent eˆtres re´solus.
Les composants fibre´s de´crits dans ce me´moire ont un fort potentiel d’impact en endoscopie
et en endomicroscopie confocale. Leurs avantages et inconve´nients respectifs sont de´crits dans
les sections suivantes.
5.1 Coupleur en fibres a` double gaine
L’utilisation des fibres a` double gaines permet d’obtenir des images de meilleure qualite´ en
augmentant le signal, la profondeur de champ et en re´duisant le contraste de tavelure. Le
coupleur en fibre a` doubles gaine est une solution compacte, durable et robuste pour be´ne´ficier
des avantages des fibres a` double gaines. Avec une transmission >95 % du mode de cœur et
une se´paration ≈40 % du signal de gaine interne, ce coupleur permet une grande ame´lioration
dans la qualite´ des images obtenues (voir la figure 3.4). L’intensite´ recueillie est augmente´e
par un facteur 9, la profondeur de champ par un facteur 2 et le contraste de tavelure re´duit
par un facteur 5.
L’utilisation simultane´e des signaux de cœur et de gaine interne permet de simuler une vision
ste´re´oscopique en combinant la de´termination interfe´rome´trique du profil avec l’image de
re´flectance du signal de gaine interne. Par contre, les Figures 3.4c et 3.5 ont e´te´ ge´ne´re´es sur
des e´chantillons tre`s re´fle´chissants (du plastique et un exosquellete d’insecte). Non seulement
ces images sont le re´sultats du moyennage de plusieurs images et d’un filtrage me´diant mais
les positions du focus et du ze´ro de l’interfe´rome`tre e´taient optimise´es afin d’obtenir une
visibilite´ des franges la plus constante possible sur tout le profil. Une utilisation clinique
demande une reconstruction fide`le et en temps re´el de l’e´chantillon. Les facteurs principaux
qui nuisent a` la qualite´ de la mesure interfe´rome´trique autres que le bruit sont l’incertitude
de la mesure due a` la faible largeur spectrale par pixel et les zones de tavelures destructives.
Un algorithme de reconstruction plus robuste pourrait ame´liorer la qualite´ des images.
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Une analyse attentive de la Figure 3.1c de´montre une le´ge`re de´pandence en longueur d’onde
dans la transmission du signal de gaine interne de la branche 1 vers la branche 2. Par contre,
cette variation est faible par rapport a` l’erreur des mesures. Cette erreur correspondant a` un
e´cart type provient des diffe´rents bruits lors de la mesure. Une source majeure de bruit pro-
vient de la variation en intensite´ de la source. En effet, les sources utilisant un polygone pour
faire varier la longueur d’onde ne sont pas seulement sensibles aux variations de tempe´rature
et de courant mais aussi aux vibrations dues a` la rotation du polygone. L’utilisation d’une
source accordable plus stable devrait permettre une meilleure caracte´risation de la re´ponse
spectrale du coupleur.
La caracte´risation de la transmission de la gaine interne a` e´te´ faite en utilisant un verre de´poli
afin d’obtenir une source e´tendue permettant d’exciter les modes d’ordres bas et e´leve´s. Cette
me´thode ne permet pas de de´terminer la transmission pour un mode particulier. Aussi, il est
impossible de garantir que tous les modes sont excite´s e´galement. La variation du patron de
speckle forme´ par le verre de´poli en fonction de la longueur d’onde peut aussi influencer le
couplage pour les diffe´rents modes et influencer la caracte´risation de la transmission de la
gaine interne.
L’utilisation du coupleur pour faire de l’imagerie quantitative demande plus de pre´cautions.
Dans ce cas, il est ne´cessaire de caracte´riser la transmission du signal de gaine interne plus
pre´cise´ment. Aussi, le transfert du signal de cœur dans la seconde branche et ensuite re´tro-
re´fle´chi a` la clive peut corrompre la mesure. Ce signal peut eˆtre re´duit par un RIE final plus
e´leve´ au de´triment d’un couplage plus faible pour les modes de gaine interne. Aussi, il est
possible de re´duire les re´trore´flections a` la clive de la seconde branche par l’ajout d’une fibre
sans cœur, une fibre atte´nuatrice ou une goutte de gel d’indice.
La recette de fabrication du coupleur a e´te´ raffine´e par essais et erreur. Afin d’optimiser la
transmission des modes de gaines internes il est ne´cessaire de mieux connaˆıtre le profil d’indice
du coupleur apre`s fusion et diffusion des dopants. Ensuite, une analyse par lance´ de rayon
ou des modes d’ordre supe´rieurs pourrait donner des pistes aditionnelles pour ame´liorer la
recette. Aussi, la caracte´risation plus pousse´e de la transmission des modes de gaine interne
permetterait d’obtenir un composant plus adapte´ a` l’endoscopie a` fibre unique.
5.2 Fibre a` double gaine effile´e
Les fibres effile´es a` double gaines permettent d’utiliser le coupleur mentionne´ pre´ce´demment
dans un contexte d’endomicroscopie confocale. Un RIE de 0,5 permet un ratio entre les dia-
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me`tres de de´tection et d’illumination d’environ 5. Ce ratio de 5 est un optimun ge´ne´ralement
accepte´ en microscopie confocale. En faisant varier le RIE de la fibre a` double gaine effile´e, il
est possible d’optimiser le ratio entre les diame`tres de de´tection et d’illumination pour une
application donne´e. Une telle fibre combine´e au coupleur permet d’ame´liorer la qualite´ des
images obtenue (voir la Figure 4.5). Comparativement a` une illumination et une de´tection
unimodale, le signal multimodal est 5,5 fois plus intense et le contraste de tavelure re´duit par
un facteur 3. Ces ame´liorations sont si importantes que des structure non identifiables dans
le signal unimodal sont clairement discernables dans le signal multimodal malgre´ une perte
du sectionnement optique par un facteur 1,7 (voir la Figure 4.5c et d).
Les re´trore´flections aux diffe´rents e´le´ments optiques sont un phe´nome`ne courrant en micro-
scopie confocale en re´flectance. Ces re´trore´flections nuisent a` l’imagerie en re´duisant la gamme
dynamique de de´tection. Les re´trore´flections sont particulie`rement intenses a` la clive de la
fibre a` double gaine effile´e. Dans le chapitre 4, ces re´trore´flections devaient eˆtre atte´nue´es
pour les signaux de cœur et de gaine interne afin de permettre la comparaison entre les deux
signaux. Les re´trore´flections du signal de cœur e´taient atte´nue´es par un clive a` angle. Par-
contre, cette clive a` angle provoquait a` son tour des re´trore´flections dans le signal de gaine
interne. Ces re´trore´flections dans le signal de gaine interne e´taient a` leur tour atte´nue´es par
un goutte de gel d’indice. Par contre, cette dernie`re atte´nuation n’e´tait pas comple`te et la
gamme dynamique du signal MM grandement diminue´e.
Dans un contexte endoscopique ou` le signal de cœur offre peu d’informations supple´mentaires,
il est possible d’envisager une clive a` angle droit. Ainsi, les re´trore´flexions se couplerait au
mode de cœur seulement et le signal de gaine interne serait imperturbe´. Aussi, cette clive
permettrait de faire des mesures interfe´rome´triques en recombinant le signal provenant de
l’e´chantillon et le signal re´trore´fle´chi. Ce type d’interfe´rome´trie a l’avantage d’eˆtre insensible
aux variations d’indice le long de la fibre dues aux variations de tempe´rature et vibrations
car les deux signaux sont guide´s par la meˆme fibre. Ainsi, il est possible d’imaginer une sonde
endomicroscopique utilisant le signal de gaine interne pour former une image de re´flectance et
l’interfe´rome´trie a` chemin commun pour identifier la distance entre l’e´chantillon et la sonde.
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CONCLUSION
Dans ce projet de recherche, nous avons propose´ deux composant fibre´s ame´liorant la qua-
lite´ des images d’endoscopie et d’endomicroscopie confocale. Ces composantes obtenues par
fusion-e´tirage ont une bien meilleure efficacite´ que les alternatives existantes et, e´tant achro-
matiques, elles sont compatiblee avec toutes les me´thodes de balayage, incluant l’encodage
spectral. La stabilite´ et la robustesse de ces coupleurs fibre´s favorisent l’adoption de la tech-
nologie des fibres a` double gaine par le milieu clinique.
La premie`re composante est un coupleur permettant de se´parer le mode de cœur des modes
de gaines internes. Il permet d’inte´grer de fac¸on robuste les fibres a` double gaine aux mon-
tages d’endoscopie a` fibre unique existants. Ainsi, il permet d’augmenter l’intensite´ du signal
collecte´ et la profondeur de champ tout en re´duisant le contraste de tavelure.
La seconde composante est une fibre a` double gaine effile´e pour l’endomicroscopie confocale.
Cette fibre effile´e permet de faire varier le rapport des diame`tres d’illumination unimodale et
de collection multimodale. Cette fibre effile´e compatible avec le coupleur en fibres a` double
gaine permet d’optimiser les re´ponses impulsionnelles d’illumination et de collection. Ainsi,
avec un RIE ade´quat, il est possible d’obtenir un compromis entre le sectionnement optique,
l’intensite´ collecte´e et le contraste de tavelure. Cette solution flexible peut donc eˆtre adapte´e
selon les pre´fe´rences du clinicien pour une application me´dicale donne´e.
L’inte´gration de la fibre effile´e dans une sonde n’a pas encore e´te´ de´montre´e. La conception
de la sonde demandera une analyse approfondie des re´trore´flections aux diffe´rents e´le´ments
optiques. La longueur, la rigidite´e et les vibrations de la section effile´e devront eˆtre prises en
compte dans la conception de la sonde.
L’impact de ce projet ne sera mesure´ que lorsque ces composantes en fibre a` double gaine
seront inte´gre´es a` un syste`me complet d’endoscopie a` fibre unique. Ce syste`me devra eˆtre
robuste, portatif, facile d’utilisation et demander peu d’entretient. Il devra eˆtre constitue´
d’une source stable, compacte et ge´ne´rant peu de vibrations. La sonde devra eˆtre robuste,
facilement ste´rilisable et sans danger pour le patient. Le syste`me de controˆle e´lectronique et
le programme d’acquisition devront eˆtre simple d’utilisation.
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